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Résumé
Cette thèse s’inscrit dans le domaine biomédical, à l’interface entre l’instrumen-
tation et le traitement du signal. L’objectif de ce travail est d’obtenir, grâce à une
mélange de diﬀérentes informations, un monitorage de l’activité du fœtus (rythme
cardiaque et mouvements fœtaux) pour apprécier son état de bien-être ou de souf-
france, et ceci aux diﬀérents stades de la grossesse.
Actuellement, les paramètres qui caractérisent la souﬀrance fœtale, issus du
rythme cardiaque et des mouvements fœtaux, sont évalués par le médecin et ils sont
réunis dans le score de Manning. Deux inconvénients majeurs existent : a) l’évalua-
tion du score est trop longue puisqu’elle dure 1 heure ; b) il existe des variations
inter et intra-opérateur conduisant à diﬀérentes interprétations du bilan médical de
la patiente.
Pour s’aﬀranchir de ces désavantages nous évaluons le bien-être fœtal d’une façon
objective, à travers le calcul d’un score. Pour atteindre ce but, nous avons développé
une technologie ultrasonore multi-capteurs (12 capteurs) permettant de recueillir une
soixantaine de (paires de) signaux Doppler en provenance du cœur, des membres in-
férieurs et supérieurs.
Dans cette thèse notre première contribution s’appuie sur la mise en œuvre
de nouveaux algorithmes de détection du rythme cardiaque (mono-canal et multi-
canaux). Notre deuxième contribution concerne l’implémentation de deux catégories
de paramètres basés sur le rythme cardiaque : a) la classes des paramètres « tra-
ditionnels » utilisés par les obstétriciens et évalués aussi dans le test de Manning
(ligne de base, accélérations, décélérations) ; b) la classe des paramètres utilisés par
les cardiologues et qui caractérisent la complexité d’une série temporelle (entropie
approximée, entropie échantillonnée, entropie multi-échelle, graphe de récurrence,
etc.).
Notre troisième contribution consiste également à apporter des modiﬁcations no-
tables aux diﬀérents algorithmes du calcul des mouvements fœtaux et des paramètres
qui en découlent comme : le nombre de mouvements, le pourcentage du temps passé
en mouvement par un fœtus, la durée des mouvements.
Notre quatrième contribution concerne l’analyse conjointe du rythme cardiaque
et des mouvements fœtaux. Cette analyse nous conduit alors à l’identiﬁcation de
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RÉSUMÉ
diﬀérents états comportementaux. Le développement ou le non-développement de
ces états est un indicateur de l’évolution neurologique du fœtus. Nous proposons
d’évaluer les paramètres de mouvements pour chaque état comportemental.
Enﬁn, notre dernière contribution concerne la mise en œuvre de diﬀérents scores
et des classiﬁcations qui en découlent.
Les perspectives directes à donner à ce travail concernent l’intégration des scores ou
paramètres les plus pertinents dans un dispositif de surveillance à domicile ou bien
dans un dispositif de monitorage clinique.
Mots clés : Rythme cardiaque fœtal, estimateur, corrélation, fusion, complexité,
entropie approximée, entropie multi-échelle, classiﬁcation, analyse en composante
principale
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Abstract
This thesis is in the biomedical ﬁeld, at the interface of the instrumentation and
signal processing. The objective of this work is to assess the fetal parameters (fetal
heart rate and fetal movements) and the fetal well-being for diﬀerent stages of preg-
nancy using a mixture of fetal parameters.
In our days, the parameters derived from heart rate and fetal movements that
characterize the fetal distress are assessed by the physician and uniﬁed in the score
of Manning. Two major disadvantages of Manning’s score exist: a) the assessment
of the score is time consuming; b) there are variations inter and intra operators
leading to diﬀerent interpretations of the patient’s medical record.
To overcome these disadvantages we assess the fetal well-being objectively, by
computing an automatique/electronic score. To achieve this goal, we developed an
ultrasonic multi-sensor unit with 12 sensors allowing to collect sixty (pairs) Doppler
signals from the heart, lower and upper limbs.
In this thesis our ﬁrst contribution is based on the implementation of new al-
gorithms for detecting fetal heart rate from one single channel and several multi-
channel. Our second contribution concerns the implementation of two categories
of parameters based on heart rate: a) the classes of “traditional” parameters used
by obstetricians and also evaluated in the test of Manning (baseline, acceleration,
deceleration) b) the class of the parameters used by cardiologists and characterize
the complexity of a time series (entropy, approximated, sampled entropy, entropy
multi-scale graph of recurrence, etc.).
Our third contribution was to make signiﬁcant changes to the algorithms of cal-
culation of fetal movements and the resulting parameters as: the number of move-
ments, the percentage of time spent in motion by a fetus, the duration of movement.
Our fourth contribution was the joint analysis of fetal heart rate and fetal move-
ments. This analysis leads to the identiﬁcation of diﬀerent behavioral states. De-
velopment or non-development of these states is an indicator of fetal neurological
development. We propose to evaluate the parameters of movement for each behav-
ioral state.
Our ﬁnal contribution concerns the implementation of diﬀerent scores and clas-
siﬁcations.
9
ABSTRACT
The new directions concerning this work are to integrate the diﬀerent electronic
scores and the most discrminative parameters in a monitoring device which permit
a home or a clinical monitoring.
Keywords : fetal heart rate, estimator, correlation, fusion, complexity, approx-
imate entropy, multi-scale extropie, classiﬁcation, principale composante analysis
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Chapitre 1
Introduction et problématique
Aujourd’hui dans l’Union européenne (UE) il y a environ 5 millions de naissances
chaque année [Project, 2008]. Le taux de mortalité fœtale a y est compris entre 3-
10‰ selon le pays. Puisque la France a un taux de mortalité fœtale de 9.1‰, qui
est parmi les plus élevés d’Europe, l’évaluation du bien-être fœtal est un problème
de santé publique. Le bien-être fœtal qui traduit le développement du fœtus durant
le troisième trimestre (24-41 semaines gestationnelles) est impacté d’un part par le
potentiel génétique du fœtus et d’autre part par des facteurs environnementaux. Ces
facteurs environnementaux dépendent de l’organisme de la mère qui doit assurer
toutes les conditions nécessaires (en terme d’oxygène et de substances nutritives)
pour que l’organisme fœtal puisse se développer correctement.
Pour s’assurer du bon développement du fœtus, dans sa démarche le médecin
évalue deux aspects : l’état de santé de la mère et les paramètres fœtaux. Tant que
le fœtus a une évolution normale et des paramètres corrects, le médecin considère
que l’organisme fœtal se développe correctement, et la stratégie du médecin se limite
à l’évaluation des paramètres de la mère. Ces grossesses sont considérées comme des
grossesses normales et elles se ﬁnissent à terme.
A ce premier type de grossesses s’ajoute une deuxième catégorie de grossesses : les
grossesses à risque. Pour cette catégorie, les mères qui présentent un facteur de risque
pour le développement du fœtus sont inclues dès le début de la gestation. C’est le
cas par exemple : i) de l’infection maternelle qui favorise l’accouchement prématuré
a. La mortalité fœtale est déﬁnie comme le rapport entre le nombre des fœtus morts pendant
la vie intra-utérine et le nombre total des fœtus.
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et augmente la vulnérabilité du fœtus à une lésion cérébrale [Gotsch et al., 2007],
[Kendall et Peebles, 2005], [Mercer, 2004], ii) du diabète maternel qui peut impli-
quer un retard de croissance intra-utérin (IUGR), une accélération de la croissance
ou légers déﬁcits neurologiques [Ornoy et al., 1999], [Ornoy et al., 2001]. Notez aussi
que dans cette catégorie à risque sont inclues certaines grossesses normales qui évo-
luent vers des grossesses pathologiques, comme par exemple les grossesses à risque
liées aux pathologies du placenta [Vogler et al., 2000], ou aux pathologies fœtales
[Delle Chiaie et al., 2001]. Pour ce dernier type de grossesses à risque, qui peuvent
compromettre le développement du fœtus, la mère ne présente pas de facteurs de
risque et ses paramètres sont corrects. Parmi les grossesses à risque, un certain
nombre se ﬁnissent à terme avec un nouveau-né en bon état de santé.
Malheureusement, pour une partie des grossesses à risque, le fœtus est aﬀecté
d’une hypoxémie b accompagnée par une hypoxie c, quelle que soit la pathologie
maternelle, placentaire ou fœtale. Cette hypoxie engendre un retard de croissance
intra-utérin (IUGR) du fœtus avec des lésions fœtales ou la mort du fœtus dans
de nombreuses grossesses à risque [Vintzileos et al., 1991]. Notez que le taux de
mortalité périnatale d est 4-8 fois plus grand pour les fœtus IUGR, et la morbidité e
y est présente dans 50% des fœtus vivants [Lawn et al., 2005].
Durant la grossesse, l’hypoxie fœtale est le plus souvent chronique, et évolue sur
plusieurs semaines ou mois en engendrant une souﬀrance fœtale. Cette souﬀrance
ayant naturellement un retentissement sur le comportement du fœtus, une bonne
connaissance et une détection précoce des anomalies de ce comportement peuvent
permettre une intervention rapide pour extraire le fœtus et diminuer ainsi les risques
et les séquelles pour l’enfant à naître. L’existence d’une souﬀrance fœtale est vériﬁée
en évaluant le bien-être fœtal. Pour évaluer le bien-être fœtal, le médecin dispose de
plusieurs stratégies :
1. le comptage des mouvements par la mère [Sadovsky et Polishuk, 1977]. Un
monitorage continu, qui consiste à compter 10 mouvements fœtaux par la
mère, est simple et il réduit le taux de la mortalité fœtale ;
2. le test de la stimulation vibro-acoustique [Pinette et al., 2005] ;
b. L’hypoxémie est une diminution de la quantité d’oxygène contenue dans le sang fœtal
c. L’hypoxie désigne un déséquilibre entre les besoins tissulaires en oxygène et les apports.
d. Le taux de la mortalité périnatale est égal au taux de la mortalité fœtale + le taux de
mortalité néonatale (la mort pendant les 8 jours après l’accouchement) du fœtus.
e. La morbidité est l’incidence d’une maladie.
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3. utiliser les techniques Doppler pulsées pour évaluer les vitesses du ﬂux sanguin
[Maulik et Figueroa, 2005] ;
4. évaluer le proﬁl biophysique [Manning et al., 1980].
Le proﬁl biophysique [Manning et al., 1980], [Manning et al., 1985] connu aussi
sous le nom de « test de Manning », est eﬀectué : i) s’il y a des doutes à propos de la
santé du fœtus suite à un examen eﬀectué normalement, ii) s’il y a des symptômes
de la mère/du fœtus, ou iii) si la grossesse est considérée à risque.
Le test de Manning est composé de deux évaluations réalisées simultanément :
une évaluation du rythme cardiaque et une évaluation échographique. D’une part, la
première évaluation monitorise le rythme cardiaque fœtal. Le monitorage du rythme
cardiaque peut se réaliser à l’aide d’une des modalités suivantes :
1. la phonocardiographie [Ruﬀo et al., 2010] ;
2. l’électro-cardiographie [Sameni et Cliﬀord, 2010] ;
3. signaux Doppler ultrasonores [Roger et Nageotte, 2003].
D’autre part, l’échographie est utilisée pour valider les critères liés aux mouve-
ments et à la quantité du liquide amniotique. Notez que l’information de mouvements
est aussi accessible en utilisant les signaux Doppler, ce qui n’est pas possible avec les
autres modalités de monitorage du rythme cardiaque. C’est la raison pour laquelle
dans cette thèse nous travaillons avec la modalité ultrasonore.
Enﬁn, à partir des deux évaluations précédentes, le médecin établit un score (ta-
bleau 1.1). Pour chaque critère validé le fœtus recoit 2 points. À la ﬁn de l’examen,
le médecin établit un score qui caractérise l’état du fœtus. L’interprétation du score
de Manning est présentée dans le tableau 1.2. Cependant le double monitorage (mo-
nitorage du rythme et le monitorage échographique) pourrait être à la base d’erreurs
humaines dans l’interprétation du résultat ﬁnal.
Aujourd’hui peu d’équipes médicales réalisent ce test de Manning puisqu’il né-
cessite la présence prolongée et permanente d’un personnel médical spécialisé. La
validation des critères peut être obtenue après de longues périodes, le médecin ayant
besoin d’au moins 30 minutes. Parfois, le temps de surveillance peut se prolonger
jusqu’à 60 minutes[SOGC, 2007].
Ce score possède deux inconvénients majeurs : a) l’évaluation du score est chro-
nophage ; b) les variations inter et intra-opérateur peuvent conduire à des résultats
diﬀérents.
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Paramètres Critères de Normalité Présent Absent
Rythme cardiaque
fœtal réactif
≥ 2 accélérations du rythme car-
diaque fœtal sur une période de 30 mi-
nutes
2 0
Mouvements fœtaux ≥ 3 mouvements isolés des membres
ou du tronc pendant 30 minutes
2 0
Mouvements respira-
toires fœtaux
≥ 1 épisode de 30 secondes pendant
les 30 minutes
2 0
Tonus fœtal ≥ 1 épisode d’extension avec retour
en ﬂexion d’un membre ou du tronc,
ou d’ouverture et de fermeture d’une
main sur une période de 30 minutes
2 0
Quantité de liquide
amniotique
≥ 1 citerne de liquide amniotique qui
mesure ≥ 1 cm dans 2 plans perpen-
diculaires
2 0
Table 1.1 – Test de Manning et attribution des points selon les critères imposés par les
médecins.
L’objectif principal de la thèse est de s’aﬀranchir des inconvénients précédents
et de discriminer les fœtus sains de ceux en souﬀrance. Pour réaliser cet objectif
nous nous proposons d’une part d’évaluer objectivement à l’aide d’un système Dop-
pler ultrasonore multi-capteurs (12 capteurs) les critères du test de Manning qui
caractérisent le bien-être fœtal, et d’autre part de proposer des scores électroniques
similaires à celui de Manning.
Le second objectif n’est qu’une conséquence du premier, puisqu’il s’agit d’amé-
liorer les algorithmes existants ou d’en proposer de nouveaux pour calculer des pa-
ramètres liés aux mouvements et/ou au rythme cardiaque, qui ne sont pas prévus
dans le test de Manning et qui peuvent aider la discrimination.
Enﬁn et pour ﬁnir la présentation de la problématique, nous devons indiquer que
cette thèse a été réalisée à travers le projet TecSan Surfoetus. La contrainte princi-
pale dans ce projet était l’implémentation temps-réel des diﬀérents algorithmes en
partenariat avec les industriels du projet. Des phases de développement, d’implé-
mentation et de tests ont notablement ralenti notre travail de recherche et réduit
nos objectifs.
Le plan de la thèse s’articule autour de quatre parties. La première partie dans
laquelle nous avons présenté la problématique est complétée du chapitre 2 sur les
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Score Interprétation Conduite à tenir
10 Enfant normal,
faible risque d’as-
phyxie ou d’infection
Répéter le test une fois par semaine. Deux fois dans
les grossesses diabétiques. Toutes les 48 heures
dans les RPM (rupture prématurée des mem-
branes)
8 Enfant normal,
faible risque d’as-
phyxie chronique ou
d’infection
Répéter le test une fois par semaine. Deux fois dans
les grossesses diabétiques, toutes les 48 heures dans
les RPM. L’oligoamnios est une indication d’accou-
chement.
6 Suspicion d’asphyxie
chronique ou d’infec-
tion
Répéter le test dans les 4 à 6 heures. L’oligoam-
nios (insuﬃsance de liquide amniotique) est une
indication d’accouchement
4 Suspicion d’asphyxie
chronique ou d’infec-
tion
Si > 36 semaines et cliniques favorables : accouche-
ment. Si > 36 et L/S = 2 (rapport de la lécithine
sur la sphingomyéline) répéter le test dans les 24
heures. Si < 4 : accouchement.
0-2 Fortes suspicions
d’asphyxie chronique
ou d’infection
Prolonger le test sur 120 min. Si le score est tou-
jours inférieur à 4 : accouchement.
Table 1.2 – L’interprétation du test de Manning selon le score obtenu à partir du tableau
1.1.
généralités du fœtus et le chapitre 3 dédié au dispositif Doppler ainsi qu’au protocole.
La deuxième partie de la thèse est composée de deux chapitres. Nous y présen-
tons la détection du rythme cardiaque (chapitre 4) et la détection des mouvements
(chapitre 5).
La troisième partie de cette thèse présente les paramètres fœtaux. Cette partie
est composée de deux chapitres. Dans le chapitre 6 nous avons présenté les para-
mètres tirés du rythme cardiaque. Ces paramètres ont été classiﬁés en paramètres
obstétricaux et cardiaques. Dans le chapitre 7 nous présentons les paramètres de
mouvements.
La quatrième partie de la thèse est composée du chapitre 8 dans lequel y est pré-
senté les scores proposés pour classiﬁer les fœtus et les résultats de la classiﬁcation.
Finalement, à la ﬁn de la thèse nous présentons les conclusions et les perspectives.
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Chapitre 2
Généralités sur le fœtus
L’objectif de ce chapitre dédié aux généralités, est de montrer que les paramètres
fœtaux (cœur/mouvements), que nous souhaitons monitorer peuvent être inﬂuencés
par un grand nombre de facteurs, complexiﬁant ainsi notre travail.
Nous avons évoqué précédemment que la souﬀrance fœtale pouvait apparaître
lorsque l’apport d’oxygène et de substances nutritives était insuﬃsant. Parce que
l’oxygénation du sang fœtal n’est pas réalisé au niveau des poumons fœtaux, mais
au niveau maternel, et parce que le système circulatoire du fœtus est lié par le
placenta au système circulatoire de la mère (ﬁgure 2.1), les facteurs qui inﬂuencent
l’apport d’oxygène et de substances nutritives peuvent être d’origine maternelle,
placentaire ou fœtale.
Quelle que soit l’origine d’un apport défectueux, la diminution de la quantité
d’oxygène contenue dans le sang fœtal (l’hypoxémie) peut avoir comme conséquence
une hypoxie. Bien qu’il existe plusieurs causes qui puissent déterminer l’hypoxie et
plusieurs degrés d’hypoxie, le fœtus possède plusieurs mécanismes de défense.
Malheureusement, les variations des paramètres fœtaux résultant des mécanismes
de défense sont similaires aux variations existantes dans le cas des fœtus sains.
L’évaluation du bien-être fœtal devient dans cette situation une tâche très diﬃcile.
Nous commençons par présenter brièvement les variations du rythme cardiaque
dans la section 2.1. Parfois, l’interprétation de ces variations est facilité par l’interpré-
tation des mouvements fœtaux qui seront présentés dans la section 2.2. Finalement
la combinaison, entre les caractéristiques du rythme cardiaque et les mouvements
fœtaux, déﬁnit les états comportementaux du fœtus qui seront présentés dans la
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Figure 2.1 – La circulation du sang dans le système circulatoire fœtal. Nous avons noté
en rouge le sang fœtal oxygéné et en bleu le sang fœtal non-oxygéné.
section 2.3.
2.1 Bien-être fœtal et rythme cardiaque fœtal
Un des mécanismes mis en jeu par le fœtus pour lutter contre l’hypoxie est
d’augmenter son débit cardiaque qui peut être, le cas échéant, accompagné d’une
accélération de la fréquence cardiaque et/ou d’une modiﬁcation de la contractilité
du cœur.
Cette accélération pourrait donc constituer un indicateur pour la souﬀrance fœ-
tale. Toutefois, parce qu’elle peut être liée à d’autres causes, comme par exemple à
une stimulation acoustique, aux émotions de la mère ou à la présence des mouve-
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ments fœtaux, cet indicateur potentiel ne doit pas être utilisé seul mais être complété
par d’autres indicateurs. Enﬁn, notez à titre indicatif que le test de Manning associe
la présence d’accélérations au bien-être fœtal comme indiqué dans le tableau 1.1.
2.2 Bien-être fœtal et mouvements fœtaux
2.2.1 Bien-être fœtal et les mouvements fœtaux du corps
Les mouvements fœtaux ont pu être observés après l’apparition de l’échographie.
Avec l’apparition de l’échographie, les neurologues ont extrapolé leur observations
faits sur les nouveaux-nés au fœtus [Prechtl, 1984]. Une corrélation entre les mouve-
ments fœtaux d’une part, et le développement du système nerveux (la maturation
des neurones et des synapses) d’autre part a été mise en évidence [Prechtl, 1990].
Les premiers mouvements du fœtus apparaissent autour de la 10e semaine, mais
ils se déﬁnissent autour de la 22e semaine [de Vries et al., 1988]. La ﬁgure 2.2 présente
l’émergence de ceux-ci en fonction de l’âge gestationnel [de Vries et Fong, 2006].
Notez que, comme notre protocole inclus des grossesses à partir de la 24e semaine,
6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16
Bouger les yeux
Bouger la tête en avant
Tourner la tête
Bouger la tête en arrière
Sucer et avaler
Ouvrir la machoire
Toucher son visage
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Figure 2.2 – L’émergence des mouvements pendant le premier trimestre de la grossesse
en fonction de l’âge gestationnel [de Vries et Fong, 2006].
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Figure 2.3 – Valeurs calculées dans le cas des fœtus sains par [ten Hof et al., 2002] pour le
pourcentage de temps passé en mouvement par le fœtus, durée moyenne d’un mouvement et
nombre de mouvements par heure ; « rouge » la valeur médiane ; « bleu » 90% pourcentile ;
« vert » 10% pourcentile.
nous sommes en mesure de détecter tous ces mouvements.
Pendant la vie intra-utérine les mouvements fœtaux peuvent être spéciﬁques
(des membres), globaux (combinaison de mouvements des membres) ou généraux
(du corps). Les mouvements spéciﬁques sont déﬁnis par une période d’activité sui-
vie d’une période de repos [Timor Tritsch et al., 1976]. Les mouvements globaux et
généraux sont déﬁnis comme une combinaison de mouvements spéciﬁques.
Nous pouvons observer dans la ﬁgure 2.3 que chez les fœtus sains le pourcen-
tage du temps pendant lequel le fœtus est en mouvement, ainsi que le nombre des
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mouvements baissent avec l’âge gestationnel [ten Hof et al., 2002]. D’autre part, la
durée moyenne des mouvements augmente légèrement. Cette diminution du temps
des mouvements est en lien avec les états comportementaux [Rizzo et al., 1987],
[Rizzo et al., 1988], [Romanini et Rizzo, 1995], qui seront présentés dans la section
2.3.1.
Les mouvements fœtaux peuvent être un indicateur pour identiﬁer l’hypoxie sé-
vère. Pour une hypoxie sévère, le mécanisme de défense du fœtus apparaît plutôt
au niveau systémique. Ce dernier consiste en la redistribution préférentielle du ﬂux
sanguin vers le cœur et le cerveau, suite à une modiﬁcation de la résistance vasculaire
périphérique. Dans ce cas, les mouvements fœtaux baissent en fréquence et en inten-
sité ou même disparaissent aﬁn de garantir une énergie suﬃsante pour soutenir des
organes vitaux (le cœur et le cerveau) ou pour éviter la mort intra-utérine. Dans ce
cas les paramètres des mouvements fœtaux se modiﬁent et pourraient constituer un
bon indicateur de souﬀrance fœtale. Toutefois, la variation des mouvements fœtaux
pouvant être liée à d’autres processus présents chez le fœtus sain (période d’accal-
mie), cet indicateur doit être compléter par d’autres indicateur. Enﬁn, notez à titre
indicatif que la présence des mouvements est associée au bien-être fœtal dans le test
de Manning.
2.2.2 Bien-être fœtal et mouvements fœtaux
pseudo-respiratoires
D’après certaines études, les mouvements pseudo-respiratoires sont les premiers
à disparaître en présence d’une souﬀrance fœtale, ceci aﬁn que l’énergie et l’oxygène
puissent être redistribuées. Généralement, il est accepté que la présence de ces mou-
vements est un élément qui suggère l’état de bien-être fœtal plutôt que la souﬀrance
fœtale. Cependant, des études montrent que ces mouvements sont bien présents dans
le cas de fœtus en souﬀrance (des fœtus qui présentent un retard de croissance intra-
utérin) [Rizzo et al., 1987]. Enﬁn, les mouvements pseudo-respiratoires apparaissent
au premier trimestre de la grossesse [de Vries et Fong, 2006] et ils sont séparés par
de longues périodes d’apnée, ce qui complexiﬁe leur interprétation.
Dans le test de Manning la présence de ce paramètre est associé au bien-être fœ-
tal. Toutefois, l’interprétation de ce paramètre est très diﬃcile parce que son absence
peut indiquer tout simplement une période d’apnée et non pas la souﬀrance fœtale.
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Aussi, l’interprétation de ces mouvements devraient se faire en fonction de l’état de
la mère. Florido et al. [Florido et al., 2008] ont montré que les caractéristiques de
ces mouvements changent dans le cas de grossesses de mères diabétiques ou ayant
de l’hypertension.
2.3 Bien-être fœtal et les états comportementaux
La diﬃculté de l’interprétation individuelle du rythme cardiaque fœtal apparaît
quand nous ne savons pas si la variation du rythme cardiaque est due à une souﬀrance
fœtale, ou si c’est une réaction normale de l’organisme fœtal. Le même problème
existe si nous interprétons indépendamment les mouvements fœtaux.
En vue de mieux prédire la souﬀrance fœtale il semble judicieux d’eﬀectuer une
étude simultanée du rythme cardiaque fœtal et des mouvements fœtaux, puisque
chez les fœtus sains il y a une coordination entre les variations du rythme cardiaque
et les mouvements fœtaux.
Notez que dans le test de Manning il n’y a aucun critère qui prenne en compte
simultanément des informations tirées du rythme cardiaque et mouvements fœtaux.
Nous décrivons dans la suite les états comportementaux fœtaux et leur lien avec
le rythme cardiaque et les mouvements fœtaux.
2.3.1 Comportement fœtal : les états comportementaux
Les états comportementaux ont été déﬁnies par Nijhuis [Nijhuis et al., 1982],
au moment de l’apparition de l’échographie bidimensionnelle qui a rendu possible la
visualisation du fœtus. Nijhuis a identiﬁé quatre états comportementaux qui tiennent
compte des caractéristiques du rythme cardiaque, de mouvements oculaires du fœtus
(MO), et des mouvements fœtaux généraux (MG).
Les caractéristiques du rythme cardiaque sont notées avec A, B, C et D dans le
tableau 2.1 et elles sont déﬁnies à partir des accélérations a et de la variabilité à long
terme b (VLT) du rythme cardiaque. Le tableau 2.1 résume les caractéristiques du
rythme cardiaque correspondant aux états comportementaux du fœtus.
a. L’accélération du rythme cardiaque est déﬁnie dans la section 6.2.3.
b. La variabilité à long terme du rythme cardiaque est déﬁnie dans la section 6.2.2.
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Rythme cardiaque fœtal
A VLT≤10 bpm ; les accélérations sont strictement liées aux mouvements
B VLT≥10 bpm ; la présence de nombreuses accélérations
C VLT≥10 bpm ; les accélérations ne sont pas présentes
D rythme cardiaque non-stable avec la présence de beaucoup d’accélérations
Table 2.1 – Les caractéristiques du rythme cardiaque fœtal sont notés avec A, B, C et D.
VLT est la variabilité à long terme du rythme cardiaque.
État RCF MO MG
1F (sommeil calme) A Absent Absent
2F (sommeil actif) B Présent Présent
3F (éveil calme) C Présent Absent
4F (éveil actif) D Présent Présent
Table 2.2 – Les états comportementaux 1F , 2F , 3F et 4F déﬁnis à partir des caracté-
ristiques du rythme cardiaque et des mouvements fœtaux. Nous avons noté avec RCF le
rythme cardiaque fœtal.
Finalement, les états comportementaux sont déﬁnis en utilisant les informations
de mouvements oculaires et des mouvements généraux aux informations du rythme
cardiaque. Les déﬁnitions des états comportementaux sont données dans le tableau
2.2. Le tableau 2.2 utilise les déﬁnitions du tableau 2.1 pour établir les quatre états
comportementaux, notés avec 1F , 2F , 3F et 4F .
Notez que pour déterminer les quatre états comportementaux un traitement
simultané du rythme cardiaque et des mouvements fœtaux doit être eﬀectué.
Il est important d’évaluer les états comportementaux parce que les paramètres de
mouvements (nombre, durée, pourcentage du temps passé en mouvement) présentent
une diﬀérence chez les fœtus normaux en comparaison avec les fœtus en souﬀrance
[Rizzo et al., 1987].
2.4 Conclusions
Évaluer le bien-être fœtal d’une façon automatique nécessite l’évaluation des
trois critères du test de Manning disponibles avec l’appareil Doppler multi-capteur,
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multi-porte. Cependant, l’interprétation des paramètres calculés dans le cas des trois
critères s’avère diﬃcile.
Pour aﬃner l’évaluation du bien-être fœtale il y a deux possibilités. La première
est d’utiliser un traitement simultané du rythme cardiaque fœtal et des mouve-
ments. Ce traitement conduit à l’identiﬁcation des états comportementaux du fœ-
tus. La procédure standard qui détermine les états comportementaux nécessite une
échographie du fœtus pendant laquelle les mouvements oculaires sont identiﬁés. En
utilisant notre appareil, il est très diﬃcile d’obtenir cette information. Nous parle-
rons plutôt de pseudo-états comportementaux parce que nous ne disposons pas de
l’information sur les mouvements des yeux.
Une deuxième possibilité est de calculer d’autres paramètres avec lesquels nous
pouvons proposer d’autres critères calculés en temps-réel qui caractérisent le bien-
être fœtal.
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Protocoles et Matériel
3.1 Protocoles
Dans cet étude, 68 patientes ont été inclues. L’étude a été approuvée par le co-
mité d’éthique du CIC-IT (Centre d’investigation clinique - Innovation Technologie)
du CHRU de Tours. Le consentement des patientes a été obtenu avant les enregis-
trements. Les patientes sont âgées de plus de 18 ans, leur grossesse est singulière.
Les enregistrements sont eﬀectués durant les 24e et 40e semaines d’aménorrhée. Les
grossesses dont le fœtus présente des malformations n’ont pas été considérées.
Le nombre d’examens par patiente qui est compris entre 1 et 6 examens, a varié
suivant la disponibilité de la patiente ou des décisions médicales par rapport à la
patiente. Au total, nous avons obtenu 178 examens pour les 68 patientes. La durée
des examens prévue par le protocole était de 30 minutes, cependant certains ont été
raccourcis comme indiqué dans le tableau 3.1.
Les patientes ont été classées par les médecins en trois groupes. Le premier groupe
(noté Groupe_N ) est le groupe des examens des patientes dont la grossesse a évo-
lué d’une façon normale. Le deuxième groupe (noté Groupe_P2 ) est le groupe des
examens des patientes dont la grossesse a évolué vers une grossesse pathologique,
mais dont la souﬀrance du fœtus a été considérée non-sévère. Le troisième groupe
(noté Groupe_P3 ) contient les examens des patientes dont la grossesse a évolué vers
une grossesse pathologique, accompagné d’une souﬀrance sévère du fœtus. La dis-
tribution des examens en fonction de l’âge gestationnel (semaine d’aménorrhée) est
illustrée dans le tableau 3.2. La distribution présentée dans le tableau 3.2 considère
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Examens
Durée [min] Nombres
30 125
29 25
28 2
27 7
26 4
24 1
22 3
21 2
19 2
16 2
9 1
8 1
5 1
3 1
1 1
Total 5052 178
Table 3.1 – La durée des enregistrements et le nombre d’examens correspondant pour
chaque durée.
Nombre d’examens/semaine d’aménorrhée Total
24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 Total
Groupe_N 0 6 7 15 4 10 6 11 5 6 3 10 1 3 2 1 0 90
Groupe_P2 0 0 1 0 1 0 1 1 3 4 2 1 1 1 0 0 0 16
Groupe_P3 2 0 5 4 6 9 5 6 3 4 0 0 0 0 0 0 0 44
Groupe_P 2 0 6 4 7 9 6 7 6 8 2 1 1 1 0 0 0 60
Total 2 6 13 19 11 19 12 18 11 14 5 11 2 4 2 1 0 150
Table 3.2 – Le nombre d’examens en fonction de l’âge gestationnel (semaine d’aménor-
rhée). Groupe_N est le groupe des examens des grossesses normales, Groupe_P2 est le
groupe des examens de grossesses pathologiques non-sévères, Groupe_P3 est le groupe des
examens de grossesses pathologiques sévères, Groupe_P est la réunion des examens des
groupes pathologiques non-sévères et sévères, tandis que Total est la distribution des exa-
mens en fonction de l’âge gestationnel, ou de chaque groupe.
seulement 150 des 178 examens parce que nous avons enlevé de notre étude les exa-
mens de durée inférieure à 29 minutes. Finalement, les résultats présentés dans cette
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thèse ont été obtenus à partir de 122 examens sur les 150 puisque les 28 examens
manquants ont été enregistrés au fur et à mesure de la thèse.
3.2 Le dispositif Actifœtus
Notre système (ﬁgure 3.1a) est composé d’un ordinateur personnel (PC) et d’un
module Actifœtus. Le module Actifœtus (ﬁgure 3.1b), co-développé avec Althaïs
Techonologies (Tours, France), contient trois groupes de quatre capteurs et la carte
d’acquisition Doppler. Un groupe est utilisé pour déterminer le rythme cardiaque,
tandis que les deux autres sont utilisés pour la détection des mouvements des
membres supérieurs, respectivement inférieurs. Les détails du fonctionnement (le
protocole de la transmission des données) de la carte d’acquisition est présenté dans
[Rouvre, 2006].
Pour surveiller le fœtus, les trois groupes/galettes de capteurs sont placés sur le
ventre de la mère (ﬁgure 3.2). Le groupe dédié au monitorage cardiaque est placé
de telle façon que les ultrasons se propagent vers le cœur fœtal. De la même façon,
les deux groupes qui surveillent les mouvements des membres sont placés de telle
façon que les ondes ultrasonores insoniﬁent les membres supérieurs et inférieurs
respectivement.
Les capteurs des 3 groupes (cœur, membres inférieurs, membres supérieurs) sont
identiques. Ils sont mono-éléments et non-focalisés. Ils ont une forme circulaire, leur
I
Q
Ordinateur
Convertisseur
Actifoetus
Carte d’acquisition
Demodulateur
Transducteurs
(a) (b)
Figure 3.1 – a) Le système de monitorage fœtal composé d’un ordinateur et du module
Actifœtus ; b) Le module Actifœtus avec les 3 groupes de 4 capteurs chacun.
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I
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Rythme Cardiaque Foetal
Convertisseur
Actifoetus
Carte d’acquisition
Demodulateur
Figure 3.2 – Positionnement des capteurs : le groupe dédié à la détection du rythme
cardiaque du fœtus est orienté vers le cœur fœtal ; les groupes dédiés aux mouvement fœtaux
sont orientés vers les membres inférieurs et supérieurs respectivement.
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Figure 3.3 – Le groupe de quatre capteurs cardiaque c = 1 . . . 4, reçoit le signal rétro-diﬀusé
à partir de cinq profondeurs p = 1 . . . 5.
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diamètre étant de 13,5 mm et la puissance acoustique de 1 mW/cm2. Géométri-
quement les capteurs occupent les sommets et le centre de gravité d’un triangle
équilatéral de côte de 40,7 mm.
Les capteurs émettent une excitation sinusoïdale à 2,25MHz, avec une fréquence
de répétition de tir (PRF) de 1kHz. L’onde se propage à travers l’abdomen de la mère
vers le cœur fœtal ou vers les membres. Pour chaque capteur le signal rétro-diﬀusé
est enregistré à partir de cinq profondeurs/canaux diﬀérentes que nous illustrons
dans la ﬁgure 3.3, où les signaux sont notés avec Dcp, c = 1 . . . 4, p = 1 . . . 5.
Le signal ultrasonore reçu est converti en signal électrique et ampliﬁé pour com-
penser l’atténuation avec la profondeur, considérée à 1 dB/cm/MHz. Le signal est
ensuite démodulé en phase a(I) et en quadrature (Q) [Jensen, 1996]. Pour chaque
paire capteur-profondeur correspond une paire de signaux I et Q. Au ﬁnal nous
disposons de 60 (3× 4× 5) signaux Doppler qui proviennent de 60 volumes de me-
sure diﬀérents. Les signaux analogiques démodulés I et Q constituent les entrées de
deux intégrateurs. Les valeurs des intégrateurs sont lues et quantiﬁées toutes les mil-
lisecondes avec deux convertisseurs analogiques-numériques de 12 bits. Les sorties
numériques des convertisseurs constituent le signal Doppler numérique.
Pour résumer, dans cette partie nous avons présenté la problématique, le système
ultrasonore mis à disposition et le type de patientes étudiées. Dans la partie suivante,
nous présenterons nos contributions dans l’évaluation du rythme cardiaque fœtal et
dans l’évaluation des mouvements.
a. Nous avons noté avec I le signal en phase recueilli à partir d’un seul volume de mesure,
et avec I le vecteur composé de tous les signaux en phase en provenance de tous les volumes de
mesure.
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Deuxième partie
Calculs du rythme cardiaque fœtal et
des mouvements fœtaux
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Chapitre 4
Rythme cardiaque fœtal
Ce travail sur le rythme cardiaque correspond à notre première grande contri-
bution dans laquelle nous avons implémenté des algorithmes existants et nouveaux
[Voicu et al., 2009, Voicu et al., 2010, Voicu et al., 2011].
Ici, nous évaluons le rythme cardiaque à partir de quatre capteurs intégrés dans
la galette dédiée au cœur fœtal. Nous disposons de 20 signaux (4 capteurs x 5
profondeurs) Doppler complexes. Comme la ﬁgure 4.1 le montre, nous proposons
d’évaluer le rythme cardiaque fœtal à travers deux étapes :
1. dans une première étape l’estimation du rythme cardiaque est réalisée au ni-
veau de chaque signal Doppler acquis à partir d’un canal (volume de mesure).
Pour tous les volumes de mesure nous utilisons le même estimateur, comme il
est indiqué dans la ﬁgure 4.1a. Le choix de l’estimateur est argumenté dans la
section 4.1.6 ;
2. dans une deuxième étape nous mélangeons toutes les estimations trouvées à
l’étape précédente. Le principe est illustré dans la ﬁgure 4.1b.
Dans le début de ce chapitre nous commençons par illustrer les caractéristiques
du signal Doppler en provenance du cœur fœtal. Nous pouvons observer dans la
ﬁgure 4.2 (extraite de [Jezewski et al., 2006]) le signal électrique et le signal Doppler
en provenance du cœur fœtal pour une séquence de deux cycles cardiaques. Le signal
électrique engendré par le cœur fœtal, noté avec FECG dans la ﬁgure 4.2, présente
un pic prédominant par cycle cardiaque. Ce pic correspond aux contractions des
ventricules (les complexes QRS). En comparaison, le signal Doppler engendré par
l’activité motrice du cœur est caractérisé par un motif composé de plusieurs maxima
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(I1, Q1) (I1-Q2) (I1-Q3) (I1-Q4) (I1-Q5)
(I2-Q1)
(I3-Q1)
(I2-Q2)
(I3-Q2)
(I4-Q2)
(I2-Q3)
(I3-Q3)
(I4-Q3)
(I2-Q4)
(I3-Q4)
(I4-Q4)
(I2-Q5)
(I3-Q5)
(I4-Q5)
Groupe Coeur
(I4-Q1)
R11 R12 R13 R14 R15
R21 R22 R23 R24 R25
R31 R32 R33 R34 R35
R42 R43 R44 R45R41
Estimateur
(a)
Groupe Coeur
Estimateur Rf
R11 R12 R13 R14 R15
R21 R22 R23 R24 R25
R31 R32 R33 R34 R35
R42 R43 R44 R45R41
(b)
Figure 4.1 – (a) Le rythme cardiaque est estimé pour chaque volume de mesure à l’aide
d’un estimateur commun pour tous les volumes ; (b) La valeur ﬁnale du rythme cardiaque
(Rf) est obtenue en mélangeant toutes les estimations du rythme cardiaque.
Figure 4.2 – Electro-cardiogramme (ECG) fœtal et le signal Doppler correspondant, extrait
de [Jezewski et al., 2006]. Les événements du cycle cardiaque se voient diﬀéremment dans
le signal Doppler : Atc - les contractions des oreillettes, Mo et Mc - l’ouverture et la
fermeture de la valve mitrale, Ao et Ac - l’ouverture et la fermeture de la valve aortique.
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par cycle cardiaque. Ces maxima correspondent aux mouvements des oreillettes, des
ventricules et des valves.
Le motif engendré par ces mouvements varie beaucoup d’un cycle cardiaque à
l’autre. Les variations du motif sont dues au changement de la contractilité du muscle
cardiaque, de l’angle de tir ou aux mouvements fœtaux [Shakespeare et al., 2001].
Ce signal ultrasonore est beaucoup plus compliqué que ne l’est le signal ECG. Les al-
gorithmes utilisés sur les signaux ECG, et basés sur la détection des pics, ne peuvent
pas être utilisés directement sur les signaux Doppler. De nouveaux algorithmes étant
nécessaires, nous présentons dans la suite les méthodes Doppler existantes et celles
que nous proposons.
4.1 Détection du rythme cardiaque fœtal à partir
d’un seul signal Doppler
Pour la détection du rythme cardiaque fœtal à partir d’un seul canal Doppler
nous avons testé plusieurs estimateurs. Ces estimateurs diﬀèrent, soit au niveau du
signal Doppler (directionnel ou non-directionnel), soit au niveau de la technique
temporelle utilisée pour estimer la fréquence cardiaque. Par exemple, les dispositifs
existants sur le marché tels que Sonicaid Oxford (Oxford Instruments Sonicaid,
Abington, Royaume-Uni) [Pardey et al., 2002], Hewlett-Packard 8030A (Hewlett-
Packard, Palo Alto, Californie, Etats-Unis) [Courtin et al., 1977], et Philips Avalon
F40 (Philips, Amsterdam, Pays-Bas) utilisent l’enveloppe du signal Doppler redressé
non-directionnel. D’autres auteurs [Kret et Kaluzynski, 2006], [Voicu et al., 2009],
[Voicu et al., 2010] ont utilisé l’enveloppe du signal Doppler redressée directionnelle.
Le module
Actifoetus
Détection de l’enveloppe
du signal
directionnel
&
non-directionnel
I
Q
F
Technique de
détection du
rythme cardiaque
B
E1
E2
E3
E4
x
x
x e
Mélange
Figure 4.3 – Principe de la détection du rythme cardiaque fœtal pour un canal Doppler.
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Le principe de la détection du rythme cardiaque fœtal pour un canal est illustré
dans la ﬁgure 4.3.
Dans la suite nous détaillons chaque bloc de ce schéma. Nous expliquons la
procédure de calcul de l’enveloppe des signaux Doppler directionnels (xF et xB) et
non-directionnel (xe) dans la section 4.1.1. Ensuite, les techniques de détection du
ryhme cardiaque sont discutées dans la section 4.1.2 et la section 4.1.3. Dans la
section 4.1.2 nous expliquons les fonctions temporelles, tandis que dans la section
4.1.3 nous expliquons l’algorithme d’estimation du rythme.
4.1.1 Les signaux Doppler
À partir des signaux I et Q fournis par l’appareil Actifoetus nous déduisons
l’enveloppe du signal Doppler redressé non-directionnel (notée xe) et les enveloppes
des deux signaux Doppler directionnels redressés (notées xF , xB). Le signal xF est
engendré par les diﬀuseurs qui s’éloignent du capteur, le signal xB est engendré par
les diﬀuseurs qui se rapprochent du capteur, tandis que le signal xe prend en compte
les mouvements des diﬀuseurs qui se rapprochent et qui s’éloignent du capteur.
4.1.1.1 L’enveloppe du signal Doppler non-directionnel
L’enveloppe du signal Doppler redressé non-directionnel peut être déduite soit
en utilisant le signal Doppler en phase I soit le signal en quadrature Q. La ﬁgure 4.4
en montre le principe. Sachant que les vitesses des parois du cœur fœtal engendrent
des décalages Doppler dans la bande 90-180 Hz pour une fréquence d’emission de
I ou Q
Enveloppe du
signal Doppler
 non-directionnel
Signal Doppler
 non-directionnel
Module
x e
Transformée
de Hilbert 2
90-180 Hz
Figure 4.4 – Principe de la détection de l’enveloppe du signal Doppler redressé non-
directionnel (xe).
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2,25 MHz, nous avons ﬁltré les signaux I dans cette bande. Le signal ﬁltré dans
cette bande est ensuite redressé. Finalement, l’enveloppe est égale à la racine carré
du module du signal complexe dont la partie réelle est le signal redressé et la partie
imaginaire la transformée Hilbert de celui-ci. Nous avons noté ce signal avec xe.
4.1.1.2 L’enveloppe du signal Doppler directionnel
Les enveloppes des signaux Doppler redressés directionnels se calculent en utili-
sant conjointement les deux signaux Doppler en phase I et en quadratureQ. La ﬁgure
4.5 montre le principe. Les deux signaux sont ﬁltrés dans la bande 90-180 Hz. Pour
obtenir les signaux directionnels plusieurs méthodes sont possibles [Jensen, 1996].
La méthode la plus simple consiste à ﬁltrer de nouveau les signaux ﬁltrés avec
un ﬁltre analytique et son conjugué pour récupérer le signal Doppler correspondant
aux diﬀuseurs qui se rapprochent du capteur, noté avec xB, et aux diﬀuseurs qui
s’éloignent, noté avec xF , respectivement.
Les enveloppes de ces signaux sont égales à la racine carré des modules des
signaux complexes dont les parties réelles sont les signaux redressés et les parties
imaginaires les transformées Hilbert de ces signaux.
I
Détection 
de la
directionalité
Signal
Doppler
directionnel
positif
Signal
Doppler
directionnel
négatif
Module
90-180 Hz
Enveloppe du
signal Doppler
 directionnel
positif
x F
Transformée
de Hilbert 2
Enveloppe du
signal Doppler
 directionnel
négatif
x B
Transformée
de Hilbert 2
90-180 Hz
Q
Figure 4.5 – Principe de la détection des enveloppes des signaux Doppler redressés direc-
tionnels (xF , et xB).
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4.1.2 Les techniques temporelles
Disposant maintenant de trois signaux Doppler diﬀérents (xe, xF , xB) nous nous
proposons d’estimer à partir de ces trois derniers le rythme cardiaque à l’aide de
quatre fonctions.
Ici notre travail a consisté à implémenter en temps réel, à tester puis adapter des
techniques issues du domaine de l’audio à celui de l’évaluation du rythme cardiaque
fœtal. Parmi les quatre techniques présentées ci-dessous, seules les trois premières
sont connues et utilisées dans le domaine fœtal.
Nous nous proposons maintenant de décrire les diﬀérentes techniques temporelles
que nous avons proposées et utilisées. Les diﬀérentes fonctions sont décrites par les
équations 4.1 à 4.4. Dans les équations 4.1 à 4.4, nous avons noté x(t) un des signaux
xF , xB, xe,W la taille du segment analysé et k le décalage temporel (k = 0 . . .W−1).
4.1.2.1 L’autocorrélation
L’autocorrélation donne une information sur la similarité du signal avec une
version décalée de lui même. Le signal est caractérisé par W échantillons, tandis
qu’en dehors de cette fenêtre, le signal est considéré nul.
I1(t, k) =
1
W
W−|k|−1∑
n=1
x(t, n) · x(t, n+ k). (4.1)
Le volume de calcul nécessaire pour calculer la valeur de I1 au décalage k, est
(W − k) multiplications et (W − k − 1) additions. Pour toutes les valeurs de k
(k = 0, . . .W − 1) nous avons besoin de W (W + 1) multiplications et de W (W − 1)
additions. Sachant que l’autocorrélation est la transformée de Fourier inverse du mo-
dule du spectre du signal (en ignorant la phase), il est recommandé d’implémenter
l’autocorrélation en utilisant la transformée de Fourier. Notez enﬁn que l’autocorré-
lation est un cas particulier de la corrélation-croisée.
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4.1.2.2 La corrélation-croisée
La corrélation-croisée estime la similarité entre deux signaux diﬀérents en fonc-
tion du décalage appliqué pour un des deux signaux.
I2(t, k) =
1
W
W∑
n=1
x(t, n) · x(t, n+W + k). (4.2)
Dans notre cas les deux signaux sont deux parties distinctes qui proviennent du
même signal, que ce soit xF , xB, ou xe. Le volume de calcul est identique avec celui
de l’autocorrélation.
4.1.2.3 Le coeﬃcient de corrélation
Le coeﬃcient de corrélation de deux signaux est égal au produit scalaire, norma-
lisé par rapport au produit des variances.
I3(t, k) =
W∑
n=1
x(t, n) · x(t, n+ k)
√√√√( W∑
n=1
x(t, n) · x(t, n)) · (
k+W∑
p=k
x(t, n+ p) · x(t, n+ p))
(4.3)
Le deuxième signal commence à l’instant t+k et dure également W échantillons.
Pour calculer un point de la fonction I3, nous évaluons pour chaque décalage k
le produit scalaire entre les deux vecteurs et leurs variances. Le volume de calcul
pour une valeur de la fonction I3 est beaucoup plus important que dans le cas
des fonctions I1, I2. Notez que pour une valeur du décalage k le numérateur de la
fonction I3 nécessite le même volume de calcul que pour la fonction I1 (ou I2) dans
son ensemble. Pour le dénominateur les variances nécessitent 2W multiplications et
2W − 1 additions chacune.
4.1.2.4 La fonction YIN
Cette fonction [de Cheveigne et Kawahara, 2002], qui est similaire à celle déve-
loppée dans [Girault et Kouame, 2002], part de l’idée que pour un signal périodique
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nous avons x(t)− x(t+ T ) = 0, ∀t, où T est la période du signal.
I4(t, k) =


1, si k = 0
d(t, k)/
[
1
k
∑k
j=1 d(t, j)
]
, si k 6= 0
d(t, k) =
∑W
n=1(x(t, n)− x(t, n+ k))2
(4.4)
Considérons maintenant le signal pendant une période W , et la partie du signal
décalée de k échantillons par rapport à l’instant t. Evaluons la somme des diﬀé-
rences quadratiques entre les échantillons de deux parties du signal. Cette moyenne
est connue dans le domaine du traitement de la parole sous le nom de la moyenne
des magnitudes des diﬀérences (average magnitude diﬀerence fonction (AMDF))
[Ross et al., 1974], qui a déjà été appliquée à l’estimation du rythme cardiaque
[Wang et al., 1994]. Toutefois, nous sommes les premiers à avoir appliqué cet es-
timateur sur les signaux Doppler en provenance du cœur [Voicu et al., 2011].
La fonction présente des minimums aux instants multiple de la période T du
signal. Pour détecter la périodicité il faut absolument que W > T . Contrairement
aux autres estimateurs temporels, ici nous cherchons des minimums. Pour chaque
décalage k, (W + 1) multiplications et de (W − 1 + k(k + 1)/2) additions sont
nécessaires.
4.1.3 Algorithme global
Pour un segment d’analyse, l’algorithme qui estime le rythme cardiaque est décrit
par les étapes a suivantes :
1. calculer une des fonctions I1, I2, I3, I4 ;
2. identiﬁer les zones des fonctions qui dépassent un seuil préétabli (illustré en
bleu dans la ﬁgure 4.6) ;
3. identiﬁer la position du maximum global pour chaque zone qui dépasse le seuil
(dans la ﬁgure 4.6 les positions sont 456, 923 et 1381 pour l’autocorrélation) ;
4. calculer les rythmes correspondants aux intervalles des deux maxima consé-
cutifs (les rythmes associés aux intervalles consécutifs 456, 467 et 458 sont :
131,57, 128,47 et 131,00 battements par minute) ;
a. Pour YIN les étapes sont les mêmes à la diﬀérence que nous cherchons les minimums.
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Figure 4.6 – Les techniques temporelles évaluées sur l’enveloppe du signal Doppler redressé
directionnel négatif (xF ) : a) l’autocorrélation ; b) la corrélation-croisée ; c) le coeﬃcient
de la corrélation ; d) la fonction YIN.
5. vériﬁer si les rythmes consécutifs assurent un rythme physiologique (la diﬀé-
rence entre deux rythmes consécutifs ne doit pas dépasser 35 battements par
minute) ;
6. calculer le rythme ﬁnal de la fenêtre d’analyse comme étant la moyenne des
rythmes trouvés dans la fenêtre d’analyse.
La détection du rythme est conditionnée par la stationnarité du rythme car-
diaque à l’intérieur de la fenêtre d’analyse. Une variation trop grande du rythme
cardiaque implique une perte de la périodicité du signal à l’intérieur de la fenêtre
d’analyse. Dans ces conditions, les fonctions décrites ne sont plus capables d’identi-
ﬁer ces variations. La perte de la périodicité joue sur la superposition des motifs en
engendrant des maxima qui risquent de ne pas dépasser le seuil. Si c’est le cas, alors
la non-détection du rythme est décidée. Il faut noter que la non-détection du rythme
peut apparaître même dans les conditions d’un rapport signal sur bruit grand.
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La détection du rythme est aussi conditionnée par le choix du seuil. Généralement
il est choisi au minimum à 0.4 pour l’autocorrélation [Jezewski et al., 2006]. De notre
expérience, la même valeur peut être utilisée pour la corrélation-croisée, le coeﬃcient
de corrélation ou la fonction YIN. Notez toutefois qu’une valeur plus grande du seuil
augmente la conﬁance de la valeur estimée du rythme.
4.1.4 Les estimateurs
La combinaison de trois signaux Doppler diﬀérents xe, xF ou xB avec les quatre
fonctions : l’autocorrélation (I1), la corrélation-croisée (I2), le coeﬃcient de corréla-
tion (I3) et la fonction YIN (I4) donnent douze conﬁgurations. Le schéma de principe
indiqué en ﬁgure 4.3, montre les estimateurs diﬀérents qui seront testés. Ce schéma
s’applique pour chaque fonction temporelle I1, I2, I3 ou I4.
Dans la ﬁgure 4.3 nous avons noté avec E1, E3 et E4 les estimateurs qui utilisent
les signaux xF , xB et xe et une des fonctions temporelles I1, I2, I3, I4. Un quatrième
estimateur E2 utilise les deux signaux directionnels. Par exemple, la technique I1
est appliquée simultanément aux deux signaux xF et xB. Les rythmes calculés sur
les deux signaux sont ensuite mélangés. La procédure de mélange est décrite dans
la section 4.2.
Nous mentionnons qu’au total nous avons imaginé 16 estimateurs diﬀérents.
4.1.5 Résultats d’estimation du rythme cardiaque pour un
volume de mesure
À titre d’illustration, nous avons reporté en ﬁgure 4.7 le rythme cardiaque fourni
par l’appareil Oxford SONICAID dans le cas d’un enregistrement réalisé simultané-
ment avec cet appareil de référence et Actifoetus. L’estimation du rythme cardiaque
obtenue avec les relations 4.1-4.4 pour le signal Doppler directionnel xB est présen-
tée dans les ﬁgures 4.7b-4.7e. Nous pouvons remarquer que les quatre techniques
ne donnent pas exactement la même information. Cette diﬀérence d’informations
est due au fait que les positions des maximums ou minimums des fonctions n’appa-
raissent pas aux mêmes instants pour le segment d’analyse considéré (voir la ﬁgure
4.6). Donc, le rythme estimé diﬀère en fonction de la technique temporelle utilisée.
La ﬁgure 4.8 montre le rythme cardiaque détecté avec les quatre estimateurs
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Figure 4.7 – a) Le rythme fourni par Oxford SONICAID à partir du signal directionnel
xB recueilli avec le capteur 2 à la 3-ième profondeur. Estimation du rythme cardiaque fœtal
avec : b) l’autocorrélation ; c) la corrélation-croisée ; d) le coeﬃcient de corrélation ; e) la
fonction YIN. La courbe en rouge est le rythme cardiaque fourni par le système Oxford
SONICAID.
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Figure 4.8 – a) Le rythme fourni par Oxford SONICAID à partir du signal recueilli avec
le capteur 2 à la 3-ième profondeur. Estimation du rythme cardiaque fœtal avec l’autocor-
rélation (I1) : b) utilisant xF (E1) ; c) utilisant xB (E3) ; d) la méthode de fusion (E2) ; e)
utilisant xe (E4). La courbe en rouge est le rythme cardiaque fourni par Oxford SONICAID.
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E1, E2, E3, E4 illustrés dans la ﬁgure 4.3 en utilisant l’autocorrélation (I1). La courbe
en rouge présente dans les ﬁgures 4.7 et 4.8 le rythme cardiaque fourni par le système
Oxford SONICAID.
4.1.6 Les performances des estimateurs
Bien que nous ayons plusieurs conﬁgurations, la question qui se pose est laquelle
choisir. Nous avons évalué les conﬁgurations à partir de trois critères : la préci-
sion d’estimations garantie, la probabilité de détection et la probabilité des fausses
alarmes.
Nous nous sommes donc intéressés à quantiﬁer la précision d’estimation du
rythme cardiaque. D’après nos connaissances, la précision que l’appareil Oxford SO-
NICAID assure est de 1 battement par minute (bpm). Jezewski [Jezewski et al., 2006],
suggère qu’une analyse correcte de la variabilité du rythme cardiaque nécessite une
précision d’estimation du rythme de 0,25 bpm, mais sans justiﬁer cette valeur.
Parce qu’il est diﬃcile de quantiﬁer les performances des seize conﬁgurations
d’estimation du rythme directement sur les signaux réels, et parce qu’il n’existe
pas de modèle adéquat, nous avons généré des signaux synthétiques à partir de
l’observation des diﬀérents signaux Doppler.
Pour rendre ces signaux les plus réalistes possibles, nous avons procédé en deux
étapes : une phase d’analyse qui permet d’en déduire les caractéristiques des signaux
Doppler réels, et une phase de synthèse. Ce travail de modélisation, c’est à dire
d’analyse et de synthèse, n’existait pas et il a fallu le réaliser.
Nous présentons dans les ﬁgures 4.9a-4.9b le signal d’enveloppe durant une se-
conde, ainsi que les deux signaux directionnels. Nous vériﬁons sur les ﬁgures 4.9a et
4.9b, que l’enveloppe du signal Doppler non-directionnel b porte les signatures des
deux signaux directionnels.
Les signaux sur lesquels nous focalisons notre analyse sont les signaux direc-
tionnels, puisqu’à partir de leur connaissance il est possible de calculer le signal
d’enveloppe : xe(t) = xB(t) + xF (t).
b. Par exemple, autour de 500 ms, l’enveloppe est inﬂuencée principalement par des mouve-
ments qui se rapprochent du capteur, tandis qu’autour de la 400-ieme ms nous pouvons observer
l’inﬂuence des mouvements qui s’éloignent du capteur. L’inﬂuence alternative de ces deux mouve-
ments détermine le signal non-directionnel.
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Figure 4.9 – Signal Doppler réel acquis sur le deuxieme capteur-troisième profondeur du
groupe cardiaque : Figure (a) représente le signal Doppler redressé (en pointille) et son
enveloppe (en continu). Figure (b) présente les signaux directionnels correspondant aux
diﬀuseurs qui se rapprochent de capteur (en continu), respectivement aux diﬀuseurs qui
s’éloignent du capteur (en pointillé).
Suite à l’analyse des signaux Doppler directionnels nous avons déduit leurs para-
mètres intrinsèques. Nous avons trouvé sur les signaux réels que le motif avec quatre
pics dans l’ordre 2143, illustré dans la ﬁgure 4.10, est le plus probable. Nous avons
évalué statistiquement les amplitudes des pics, les diﬀérences entre les amplitudes,
les diﬀérences entre les positions des pics. Les statistiques des paramètres calculés
sont illustrées dans le tableau 4.1.
Les motifs observés en ﬁgure 4.10 étant bruités, nous nous proposons d’évaluer le
niveau de bruit. Il a été calculé avec la formule SNR = 10 log10(PAZ/PPZ), ou PAZ et
PPZ , sont les puissances des zones actives et passives de chaque cycle cardiaque. Nous
avons trouvé que le SNR est décrit par une loi gaussienne SNR ∼ N(11±2.5[dB]).
L’analyse du signal directionnel ayant relevée la présence de motifs périodiques
composés de 4 pics rangés dans l’ordre décroissant 2143, la synthèse d’un tel signal
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Figure 4.10 – Représentation de l’enveloppe des signaux Doppler et des paramètres me-
surés : les maxima Mi, les différences dMiMj , dPiPj , i, j = 1, . . . , 4. PA sont les zones
actives (qui contiennent les pics du motif) et PP les zones passives, respectivement. TS est
l’intervalle qui correspond à la fréquence cardiaque simulée, tandis que Tm est la durée du
motif.
Loi
Gaussienne Uniforme
M1 89.06 ± 31.48
M2 69.70 ± 21.84
M3 54.80 ± 19.21
M4 36.28 ± 18.28
dM2M1 [5 - 50]
dM1M3 [5 - 50]
dM3M4 [5 - 40]
dP1P2 41.50 ± 18.18
dP2P3 92.92 ± 27.76
dP3P4 47.81 ± 30.09
T [ms] [25 - 45]
Table 4.1 – Les statistiques évaluées pour le motif (2143) :Mi représentent les statistiques
des maxima, où i = 1 . . . 4, dP1P2, dP2P3, dP3P4 représentent les statistiques des différences
entre les positions de deux maxima consécutives au fil du temps ; dM2M1, dM1M4, dM4M3
représentent les statistiques des différences entre les positions des deux maxima consécutives
en amplitude, T représente les statistiques des durées des maxima. Nous avons constaté
que les statistiques des quatre pics Ti, i = 1 . . . 4 étaient identiques.
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doit rendre compte de ces caractéristiques. L’équation 4.5 décrit analytiquement le
signal synthétique,
xB(t) =


b(t) +
4∑
i=1
Mi sin
(
2πfi(θ +
Ti
2
)
)
RectTi (θ), ∀t ∈ [0, Tm]
b(t), ∀t ∈ (Tm, Ts]
(4.5)
ou b(t) représente le bruit, Mi les amplitudes des pics, fi = 1/(2Ti) les fréquences
des pics, RectTi(θ) la fonction unité rectangulaire, centrée en Tci avec la largeur Ti
et θ = t − Tci , Tm la durée du motif et Ts la période du signal synthétique. Nous
avons imposé un intervalle Ts constant entre le plus grand maximum des deux motifs
consécutives du signal synthétique. De plus, nous avons choisi la période du motif
Tm égale à 50% de la période Ts du signal synthétique, même si en réalité elle est
comprise entre 40-60% [Hernandez-Andrade et al., 2007].
En utilisant l’équation 4.5 nous avons généré deux signaux "directionnels". En-
suite, nous avons rajouté du bruit. L’enveloppe du signal non-directionnel a été
considérée comme la somme des deux signaux directionnels. Le dernier paramètre
pris en compte a été le décalage entre les deux signaux directionnels. Ce décalage
est présent lorsque les mêmes diﬀuseurs se rapprochent puis s’éloignent de capteur.
Par exemple, la paroi du cœur peut s’éloigner en systole et se rapprocher en diastole
Frequencies [bpm]
60 75 100 120 150 200 240
τ
=
0
m
s
E1 4096 3584 3584 4096 4096 3584 4096
E3 4096 3584 3584 4096 3584 3584 4096
E4 4096 3584 3584 4096 4096 3072 4096
E2 4096 3584 3584 4096 3584 4096 3584
τ
=
20
m
s
E1 4096 3584 3584 4096 4096 3584 4096
E3 4096 4096 3584 4096 4096 3584 4096
E4 -
a - a 4096 4096 4096 4096 4096
E2 4096 4096 4096 4096 3584 3584 3584
a. la précision n’est pas assurée
Table 4.2 – La taille W nécessaire pour atteindre la précision de 0.25 bpm en utilisant
l’autocorrélation (I1) est de 4096 ms. Le SNR doit être supérieur à 0.6 dB. L’estimateur E2
n’assure pas la précision de 0.25 bpm si le décalage τ entre les deux signaux directionnels
est différente de 0.
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du capteur. Pour simuler ce décalage, nous avons introduit un retard sur un de ces
deux signaux synthétiques (i.e. xF (t) = xB(t− τ), avec τ le retard).
Les résultats présentés dans le tableau 4.2 ont été obtenus faisant varier : la pério-
dicité du signal Ts, la taille W , et le décalage τ entre les deux signaux directionnels.
La périodicité Ts a été variée entre 1000 et 250 ms. Le SNR a été varié entre 0 et
14 dB, en incluant les valeurs du SNR mesurées sur les signaux réels. La taille W a
été variée entre 512 et 4096 ms. Finalement, le délai τ a été varié entre 0 et 20 ms
parce que la durée du complexe QRS (le temps entre le mouvement de contraction
et de relaxation du muscle cardiaque) est de 20 ms [Stinstra et al., 2002].
Dans notre étude, nous avons trouvé que la précision est toujours garantie pour
les conﬁgurations qui utilisent conjointement l’autocorrélation et les signaux direc-
tionnels (E1, E2 et E3) pour une taille deW de 4096 ms. La probabilité de détection
est plus grande si nous utilisons l’estimateur E2, même si le volume de calcul est
double pour cet estimateur, tandis que la probabilité de fausses alarmes n’est pas
nulle quelle que soit la conﬁguration. Nous recommandons donc l’estimateur E2 basé
sur l’utilisation conjointe de l’autocorrélation et des signaux directionnels. Ce travail
fait l’objet d’un papier soumis reporté en annexe, page 165. Notez cependant, que
pour des raisons de calcul temps réel nous avons utilisé une taille W de 2048 ms
pour l’analyse des signaux de notre base des données.
4.2 Détection du rythme cardiaque fœtal : Le mé-
lange des estimations
Dans la section 4.1 nous avons estimé le rythme cardiaque fœtal sur un canal
Doppler. Une fois le rythme détecté sur tous les canaux, la question à laquelle nous
devons répondre est : quel est le bon rythme ? La réponse à cette question est
très diﬃcile. Ce problème est commun pour toutes les applications qui fournissent
plusieurs mesures du même paramètre.
Il y a plusieurs méthodes pour mélanger les données issues de la théorie statis-
tique : l’estimation du maximum de vraisemblance (Maximum Likelihood Estima-
tion) [Myung, 2003, Steven, 1993], l’estimateur du maximum à postériori (MAP)
[Steven, 1993], la minimisation de l’espérance mathématique [Steven, 1993].
Nous avons choisi d’utiliser la minimisation de l’espérance mathématique parce
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Figure 4.11 – Le mélange des données à l’instant tn+1, consiste à trouver une fonction f
et les poids a qui approxime le mieux la valeur réelle du rythme cardiaque.
que c’est l’algorithme utilisé dans le système Oxford SONICAID.
Le problème se résume comme suit : en connaissant le passé du système jusqu’à
l’instant actuel tn, et les mesures du système à l’instant tn+1, nous voulons trouver la
valeur réelle du système à l’instant tn+1. Dans la ﬁgure 4.11 nous avons noté Ri,j(tk),
Rf (tk), i = 1, . . . , 4, j = 1, . . . , 5 et k = 0, . . . , n la connaissance du passé du système.
Le système mesuré (estimé) à l’instant tn+1 sont les estimations Ri,j(tn+1).
Bien que la valeur réelle Rf (tn+1) du système ne sera jamais connue, nous pouvons
estimer une valeur qui remplit les critères imposées par avance. De façon générale,
la valeur choisie Rˆf (la valeur ﬁnale à l’instant tn+1) minimise une fonction L,
R̂f (tn+1) = argmin︸ ︷︷ ︸
an+1
L(Rf (tn+1), f(Rn+1, an+1)). (4.6)
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Cette fonction L dépend des rythmes Rn+1 = [R1,1(tn+1), . . . , R4,5(tn+1)] estimés
à l’instant tn+1, et des poids an+1 qui les pondèrent à l’instant tn+1. La fonction
f(Rn+1, an+1) s’appelle l’estimateur du paramètre Rf (tn+1), tandis que R̂f (tn+1) est
l’estimation de la valeur réelle Rf (tn+1).
4.2.1 La minimisation de l’espérance mathématique
La minimisation de l’espérance mathématique suppose de minimiser la fonction
quadratique suivante :
L(Rf (tn+1), f(Rn+1, an+1)) = E[Rf (tn+1)− f(Rn+1, an+1)]2
= E[Rf (tn+1)− R̂f (tn+1)]2,
(4.7)
Cette méthode permet de mélanger les estimations Rn+1 sans faire de suppo-
sitions sur la densité de probabilité des estimations ou sur la valeur mélangée.
D’ailleurs, c’est l’avantage de cette méthode. La seule supposition porte sur le bruit
qui aﬀecte les mesures. L’équation 4.8 montre cette hypothèse. Dans ce cas les va-
leurs estimées sur chaque signal Doppler directionnel sont considérées comme étant
égales à la valeur idéale Rf (tn+1) aﬀectée d’un bruit gaussien de moyenne nulle et
de variance σ2i,j.
Ri,j(tn+1) = Rf (tn+1) + wi,j, wi,j ∼ N(0, σ2i,j). (4.8)
Si parmi les familles de fonctions possibles f(Rn+1, an+1) nous choisissons la
fonction linéaire en Rn+1,
f(Rn+1, an+1) =
4∑
i=1
5∑
j=1
ai,j(tn+1) ·Ri,j(tn+1), (4.9)
alors les poids ai,j(tn+1) sont donnés par l’expression 4.10 :
ai,j(tn+1) =
1
σ2i,j(tn) ·
∑4
i=1
∑5
j=1
1
σ2i,j(tn)
. (4.10)
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4.2.2 Algorithme
L’algorithme qui mélange les données est basé sur les propriétés statistiques du
rythme cardiaque fœtal et sur la statistique du signal mélangé ﬁnal. L’algorithme
est récursif et nous le décrivons pour l’intervalle temporel t0, . . . , tn. Les étapes de
l’algorithme sont :
1. calculer : Ri,j(tk), i = 1, . . . , 4, j = 1, . . . , 5, k = 0, . . . , n ;
2. évaluer : R¯i,j et σ2i,j, i = 1, . . . , 4, j = 1, . . . , 5. Nous avons noté avec R¯i,j la
moyenne des rythmes Ri,j(tk), k = 0, . . . , n ;
3. calculer : Rf (tk) pour les valeurs mélangées ﬁnales, k = 0, . . . , n ;
4. évaluer : R¯f et σ2f pour les valeurs mélangées ﬁnales, k = 0, . . . , n. Nous avons
noté par R¯f la moyenne des rythmes Rf (tk), k = 0, . . . , n ;
5. trouver le nombre P (tn+1) des signaux Doppler P (tn+1) pour lesquels l’estima-
tion à l’instant tn+1 vériﬁe les relations 4.11-4.13 :
Ri,j(tn+1) < |R¯i,j ± 3 · σ2i,j| (4.11)
Ri,j(tn+1) < |R¯f ± 3 · σ2f | (4.12)
Ri,j(tn+1) < |R¯f ± 35| (4.13)
6. trouver les poids ap qui pondèrent à l’instant tn+1 les rythmes retenus après
la validation des relations 4.11-4.13. L’indice p correspond aux paires (i, j)
identiﬁées à l’étape précédente.
P (tn+1)∑
p=1
ap = 1
ap =
1
σ2p(tn) ·
P (tn+1)∑
p=1
1
σ2p(tn)
(4.14)
7. trouver la valeur mélangée ﬁnale :
Rf (tn+1) =
P (tn+1)∑
p=1
ap ·Rp (4.15)
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8. actualiser les statistiques pour l’intervalle passé t1, . . . , tn+1.
Pour illustrer l’algorithme de fusion décrit dans la section 4.2.2, nous avons fu-
sionné les rythmes calculés sur tous les signaux. Le rythme ﬁnal obtenu avec l’ap-
pareil Actifoetus dans le cas de l’examen de la patiente 19-SAB-CA est illustré dans
la ﬁgure 4.12a.
Nous pouvons observer dans la ﬁgure 4.12a que le rythme cardiaque calculé
présente des valeurs qui donnent un aspect « bruité »par rapport à ce qu’aﬃche
l’appareil c SONICAID. La courbe en rouge dans la ﬁgure 4.12b représente le rythme
fourni par Oxford SONICAID, interpolé à 250 ms. La courbe en noir est obtenue
après le lissage du rythme cardiaque « bruité ». Pour le lissage nous avons fait une
moyenne à court terme sur 3,75 s qui est la valeur de la fenêtre utilisée par Oxford
SONICAID. Plusieurs points peuvent expliquer les diﬀérences entre les deux courbes
de la ﬁgure 4.12b : les erreurs de mesure sur le papier millimétrique, les signaux
Doppler des deux appareils ne sont pas les mêmes.
Nous illustrons d’autres enregistrements réalisés en même temps avec le système
Oxford SONICAID et Actifœtus dans les ﬁgures 4.13-4.14.
c. Parce que l’accès au signal Doppler numérique de l’appareil de référence Oxford SONICAID
n’a pas été possible, nous avons imprimé sur papier millimétrique le graphique que l’appareil fournit.
Sachant que la vitesse de déroulement du papier est de 1cm/min, nous avons pu mesurer 10 valeurs
du rythme cardiaque par minute. Toutefois, en réalité le rythme cardiaque a été estimé toutes les
250ms en utilisant les signaux Doppler acquis avec le système Actifoetus. Nous avons interpolé
le rythme cardiaque lu à partir du papier millimétrique, pour obtenir aussi une valeur toutes les
250ms.
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Figure 4.12 – Rythme cardiaque fœtal de la patiente 19-SAB-CA : a) rythme estimé avec
Actifoetus après la fusion des rythmes calculés sur tous les canaux ; b) rythme cardiaque
estimé avec Actifœtus après lissage. Nous observons que le rythme est approximativement
identique au rythme fourni par Oxford SONICAID.
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Figure 4.13 – Rythme cardiaque fœtal de la patiente 09-CHA-ME : a) enregistrement
Oxford SONICAID ; b) rythme cardiaque estimé avec Actifœtus.
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Figure 4.14 – Rythme cardiaque fœtal de la patiente 15-SAL-LA : a) enregistrement Oxford
SONICAID ; b) rythme cardiaque estimé avec Actifœtus.
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Chapitre 5
Les mouvements fœtaux
Dans ce chapitre nous décrivons les algorithmes qui détectent les mouvements
fœtaux. Il y a deux types de mouvements qui peuvent apporter des informations
sur le bien-être fœtal du fœtus : les mouvements du corps fœtal et les mouvements
pseudo-respiratoires. La détection des mouvements du corps fœtal est présentée dans
la section 5.1, tandis que la détection des mouvements pseudo-respiratoires est pré-
sentée dans la section 5.2.
Pour les deux types des mouvements, les algorithmes présentent deux étapes :
1. une première étape détecte les mouvements au niveau de chaque volume de
mesure. A ce niveau un signal binaire est détecté pour chaque paire (I,Q). La
valeur égale à 1 de ce signal signiﬁe la présence du mouvement, tandis que la
valeur 0 indiquera l’absence du mouvement.
2. une deuxième étape décide la présence des mouvements au niveau du volume
exploré. Tous les signaux binaires sont additionnés pour cumuler les diﬀérentes
contributions des mouvements. Un mouvement détecté simultanément sur tous
les signaux engendra une augmentation brusque dans le signal « somme ».
La procédure de détection des mouvements du corps ou pseudo-respiratoires dif-
fère au niveau de la gamme des fréquences Doppler engendrées par ces mouvements
et au niveau des galettes utilisées pour leur détection.
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5.1 Détection des mouvements du corps fœtal
Les mouvements du corps fœtal peuvent être :
– isolés ;
– globaux (combinaison des mouvements des membres inférieurs et supérieurs) ;
– généraux ou de rotation (mouvements des membres inférieurs, supérieurs et
du thorax).
Les mouvements isolés sont détectés localement sur une des galettes dédiées aux
membres inférieurs ou supérieurs. Ils sont « vus » par un nombre réduit de volumes
de mesure. Les mouvements globaux sont détectés simultanément sur deux galettes
dédiées aux membres, alors que les mouvements de rotation le sont sur trois galettes.
5.1.1 Détection à partir d’un seul signal Doppler
La détection des mouvements au niveau d’un volume de mesure part de l’idée
présentée dans [Rouvre, 2006] et qui se base sur la déﬁnition d’un mouvement isolé
proposé par Timor-Tritsch [Timor Tritsch et al., 1976]. Le mouvement isolé est dé-
ﬁni comme une augmentation de l’amplitude du signal Doppler qui dépasse un seuil
(pendant une durée minimale), suivie d’une durée minimale de repos. Dans notre
étude nous avons considéré la durée minimale pendant laquelle l’amplitude dépasse
le seuil de 500 millisecondes (ms). Ainsi, la durée de repos a été considérée égale à
500 ms.
Nous avons modiﬁé l’algorithme proposé par Rouvre [Rouvre, 2006] en éliminant
le ﬁltrage de la phase et en modiﬁant le choix du seuil. La ﬁgure 5.1 présente le
principe de la détection du mouvement pour un signal Doppler.
Tout d’abord nous ﬁltrons les signaux numériques I et Q fournis par l’appareil
Actifoetus dans la bande 30-90 Hz des fréquences Doppler produites par les mou-
vements fœtaux. Ensuite nous détectons les signaux Doppler directionnels redressés
xB, xF . La détection des signaux xF et xB a été décrite dans la section 4.1.1.2.
Aussi, nous calculons la fréquence Doppler instantanée qui est égale à la dérivée de
la phase du signal Doppler φ(t) = arctan(Q(t)/I(t)) (arctan représente la fonction
arctangente).
La somme des signaux directionnels et la fréquence instantanée sont ensuite ﬁltrés
avec un ﬁltre passe bande (0,5-1,5 Hz). Le ﬁltre passe bande assure que les signaux
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Figure 5.1 – Principe de détection des mouvements sur un signal Doppler.
de 1 Hz ne sont pas éliminés. Cette fréquence correspond à une augmentation de
l’amplitude du signal Doppler qui dure 500 ms, suivie par une baisse du niveau de
l’amplitude d’au moins 500 ms. Ce traitement valide la déﬁnition du mouvement
isolé.
Le ﬁltrage passe bande avec la bande passante 0.5-1.5 Hz a été aussi appliqué au
calcul de la fréquence instantanée. Une augmentation de la fréquence instantanée
Doppler pendant 500 ms suivie par une baisse de sa valeur, signiﬁe l’apparition et
la disparition d’un mouvement.
Finalement, nous considérerons un mouvement lorsque le signal des amplitudes
ﬁltrées dépasse un seuil conjointement avec la fréquence Doppler instantanée ﬁltrée.
Un signal binaire est ainsi obtenu pour un canal Doppler (un volume de mesure).
Notre contribution se démarque du travail existant de [Rouvre, 2006] à travers
deux modiﬁcations. La première porte sur le choix du seuil et sur le seuillage qui ne
s’eﬀectue pas directement sur la phase Doppler mais sur la fréquence instantanée. La
deuxième porte sur le calcul du seuil de notre algorithme qui est réalisé seulement
à partir des maximums du signal d’amplitude après le ﬁltrage dans la bande 0,5-1,5
Hz ; la même stratégie ayant été utilisée pour le signal de fréquence. Après avoir
observé que la statistique des maxima était gaussienne, nous proposons un seuil du
type : moyenne plus trois fois l’écart-type.
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5.1.2 Détection à partir de tous les signaux Doppler
L’algorithme précédent a été appliqué aux signaux Doppler en provenance de
tous les volumes de mesures (canaux), soit 60 signaux (4 capteurs x 5 profondeurs
x 3 galettes). Nous avons obtenu au total 60 signaux binaires.
La ﬁgure 5.2 montre le résultat obtenu sur l’ensemble des signaux binaires de la
même galette pour 105 secondes d’un enregistrement.
Sur le signal « somme »issu d’une seule galette, nous observons une première
zone d’activité vers la 15e seconde. Après une période sans activité fœtale d’environ
5 secondes, une longue période d’activité est présente vers la 30e seconde. Cette
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Figure 5.2 – Principe de détection d’un mouvement sur l’ensemble des signaux Doppler
d’une galette. Le principe peut être appliqué au niveau des deux ou trois galettes.
78
5.1. DÉTECTION DES MOUVEMENTS DU CORPS FŒTAL
activité est de plus en plus intense autour de la 70e et 90e secondes puisqu’elle est
« visible » sur un nombre maximum de 17 signaux (amplitude de 17).
Après avoir ﬁxé le seuil à 16, l’algorithme localise les instants autour de la valeur
17 pour lesquels le signal somme vaut 0. Ces instants correspondent au début et
à la ﬁn de l’activité fœtale qui a engendré le dépassement du seuil. Par exemple,
pour un seuil égal à 16 nous avons identiﬁé dans la ﬁgure 5.2 une première période
d’activité qui commence vers la 55e seconde et se termine vers la 85e seconde. A la
85e seconde le signal « somme » revient en zéro et nous considérons qu’il n’y a plus
de mouvement. En utilisant le même raisonnement, la deuxième période d’activité
fœtale est détectée entre la 85e et la 95e seconde.
Notez que si le seuil était choisi à 15, il aurait détecté aussi le mouvement au-
tour de la 15e seconde. Le réglage du seuil est important puisqu’il va indiquer les
zones d’activité ou de non-activité. Il va inﬂuencer les paramètres fœtaux liés aux
mouvements : le nombre et la durée des mouvements qui à son tour va inﬂuencer
sur la détection des états comportementaux, et implicitement sur l’interprétation du
rythme cardiaque.
Notre algorithme calcule la somme des signaux binaires pour chaque galette. Pour
une galette la valeur du seuil a été choisie à 16. Cette valeur a été choisie de telle
façon que chaque capteur de la galette contribue au signal « somme ». Autrement
dit, quelle que soit la distribution des 16 signaux parmi les 20, nous sommes sûrs
que chaque capteur détecte le mouvement. Cela implique que le mouvement est
« vu » par tous les capteurs de la galette.
Pour identiﬁer un mouvement détecté simultanément sur deux galettes (mouve-
ment global) le seuil sera de 32 (2x16). De la même façon, pour les trois galettes
(mouvement de rotation) le seuil sera de 48.
Nous avons illustré dans les ﬁgures 5.3a-5.3d, 5.4a-5.4d les résultats obtenus suite
à l’application de l’algorithme des mouvements dans le cas de deux enregistrements
eﬀectués en même temps avec Oxford SONICAID et Actifœtus. Notez qu’un ﬁltrage
passe-bas a été opéré aﬁn de proposer au clinicien des courbes plus homogènes. Ce
ﬁltrage est eﬀectué seulement pour la procédure d’aﬃchage et n’est pas utilisé dans
l’algorithme de détection des mouvements.
Dans les ﬁgures 5.3a-5.3d nous pouvons observer qu’une activité motrice sou-
tenue (les minutes 2, 6, 13), détectée sur les trois groupes des capteurs, corrobore
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Figure 5.3 – Le signal « somme » ﬁltré des mouvements dans le cas d’un examen de la
patiente 15-SAL-LA : (b) sur le groupe thorax ; (c) sur le groupes des membres supérieurs ;
(d) sur le groupe des membres inférieurs.
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Figure 5.4 – Le signal « somme » ﬁltré des mouvements dans le cas d’un examen de la
patiente 09-CHA-ME : (b) sur le groupe thorax ; (c) sur le groupes des membres supérieurs ;
(d) sur le groupe des membres inférieurs.
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les augmentations du rythme cardiaque. Cependant, ce n’est pas toujours vrai. En
eﬀet, dans les ﬁgures 5.4a-5.4d nous pouvons observer qu’autour de la 23e minute,
une activité est détectée sur les trois groupes des capteurs mais seulement sur six a
canaux. Cette activité est corrélée à une augmentation importante dans le rythme
cardiaque. Ici, notre seuil réglé à 16 est trop important et la détection échoue. Aucun
lien entre l’augmentation du rythme et la présence des mouvements n’est conﬁrmé.
Ces premiers résultats montrent la faiblesse de notre approche. En fait le pro-
blème ne réside pas seulement dans le choix du seuil, mais aussi parce que nous ne
disposons pas de mesure de l’intensité du mouvement en absolu. En eﬀet on mesure
des déplacements mais on ne sait pas s’ils reﬂètent des grands mouvements ou des
petits mouvements. Pour remédier à ce problème il faudrait calculer un mouvement
de référence comme celui du cœur à l’aide soit de notre système, soit de l’échographie
ou d’un mode TM.
5.2 Détection des mouvements pseudo-respiratoires
Les mouvements pseudo-respiratoires se développent au fur et à mesure que la
grossesse avance et ils sont plus présents en ﬁn de grossesse. Notez que les fœtus
sains présentent des périodes caractérisées par l’absence de ces mouvements. D’autre
part il est généralement accepté que la disparition de ces mouvements peut être un
signe de souﬀrance fœtale. En absence d’oxygène, le fœtus conserve son énergie en
réduisant, voire en faisant disparaitre, les mouvements pseudo-respiratoires. Parce
que ce paramètre est prévu dans le test de Manning et parce qu’il est accessible avec
des techniques Doppler, nous avons estimé la présence ou l’absence de ce paramètre,
même si son interprétation reste diﬃcile. Pour détecter les mouvements pseudo-
respiratoires nous avons utilisé la même galette utilisée pour la détection du rythme
cardiaque.
5.2.1 Détection à partir d’un signal Doppler
Les mouvements pseudo-respiratoires sont des mouvements oscillatoires lents de
l’abdomen fœtal, dont leurs fréquences sont comprises entre 0,5-1,5 Hz.
a. Sur le signal « somme »non-ﬁltré des signaux binaires, cette activité a été détectée sur dix
canaux.
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Les vitesses Doppler engendrées par ce type des mouvements sont de l’ordre
de 5-7 mm/s pour les fœtus normaux [Florido et al., 2008]. Cette vitesse augmente
jusqu’à environ 13mm/s si la mère présente une hypertension artérielle ou diabète
gestationnel [Florido et al., 2008]. Pour une fréquence d’émission de 2,25 MHz, le
décalage Doppler est 15-21 Hz pour les fœtus normaux et de 39 Hz pour les fœtus
dont la mère est malade. Pour assurer la détection de ces mouvements dans tous les
cas, nous avons ﬁltré dans la bande passante de 10-45 Hz les signaux I et Q fournis
par l’appareil Actifoetus.
Les mouvements pseudo-respiratoires ont été détectés en utilisant l’algorithme
décrit en ﬁgure 5.5. L’algorithme est appliqué sur chaque signal Doppler.
Après le ﬁltrage des signaux I et Q dans la bande 10-45 Hz, les signaux direction-
nels redressés (xF et xB) et la phase du signal Doppler complexe ont été déduits, ainsi
que leur densité spectrale de puissance (ﬁgure 5.6). La densité spectrale de puissance
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Figure 5.5 – Le principe de détection des mouvements pseudo-respiratoires au niveau d’un
canal Doppler.
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a été calculée comme le module de la transformée Fourier de l’autocorrélation.
L’algorithme détermine le maximum global de la densité spectrale de puissance
des trois signaux : le signal de la phase et les deux signaux directionnels. Si ces
maximums se trouvent dans la gamme 0,5-1,5 Hz, la détection est validée.
Le signal binaire qui indique la présence ou l’absence des mouvements pseudo-
respiratoires au niveau de chaque volume de mesure est détecté suite à une analyse
qui est eﬀectuée à fenêtre glissante avec un pas de recouvrement de 250 ms. Pour
détecter une fréquence de 0,5 Hz il faut donc une taille d’analyse minimum de 4000
ms. L’étude de [Yamakoshi et al., 1996] a montré que la taille optimale est de 10000
ms. Pour des raisons d’implémentation nous avons choisi une taille de 8192 ms.
Un exemple de détection est illustré dans la ﬁgure 5.6. Dans cette exemple nous
pouvons observer que les densités spectrales de puissance illustrées dans la ﬁgure
5.6c présentent un maximum global à la fréquence de 1,2 Hz.
Ce maximum global peut être perturbé parfois par les mouvements du cœur ou
par la respiration de la mère. Dans l’exemple de la ﬁgure 5.7 la respiration de la
mère joue le rôle du facteur perturbateur. Dans la ﬁgure 5.7c nous pouvons observer
l’inﬂuence de la respiration maternelle qui donne une composante spectrale de la
densité spectrale de la phase très importante à 0,2 Hz.
5.2.2 Détection des mouvements pseudo-respiratoires à par-
tir de tous les signaux Doppler
L’algorithme a été appliqué aux signaux Doppler en provenance de tous les vo-
lumes de mesures (canaux) de la galette orientée vers le thorax. La ﬁgure 5.8 montre
un exemple obtenu sur l’ensemble des signaux pendant 200 secondes.
Pour détecter la présence des mouvements pseudo-respiratoires nous avons choisi
le seuil égal à 1. Nous avons considéré que le médecin devait être averti seulement
s’il n’y a pas de mouvements pseudo-respiratoires, puisque leur absence est consi-
dérée inquiétante. Un seuil grand dans ce cas, similaire avec le seuil utilisé pour les
mouvements du corps ne se justiﬁe pas.
Pour un seuil égal à 1, nous observons qu’un épisode de mouvements pseudo-
respiratoires de minimum 30 secondes commence à être détecté vers la 60e seconde
jusqu’à 90e seconde. Nous avons observé qu’un épisode de durée minimum de 30
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Figure 5.6 – Détection des mouvements pseudo-respiratoires en utilisant la phase du signal
Doppler et les signaux directionnels : (a) la phase, les signaux directionnels xB et xF ; (b)
l’autocorrélation de la phase, xB et xF ; (c) la densité spectrale de puissance de la phase,
xB et xF
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Figure 5.7 – Détection des mouvements pseudo-respiratoires en utilisant la phase du signal
Doppler et les signaux directionnels. La respiration de la mère engendre une composante
spectrale à 0,2 Hz qui peut perturber la détection des mouvements pseudo-respiratoires.
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secondes était présent dans tous les enregistrements, et que le critère de Manning
dans le cadre de notre score e-Manning (voir le tableau 1.1) a été toujours rempli.
D’autres paramètres qui caractérisent les mouvements pseudo-respiratoires peuvent
être évalués. Des paramètres comme la durée moyenne des épisodes pseudo-respiratoires
ou le pourcentage de temps de présence de ces mouvements ont déjà été utilisés dans
l’analyse de la souﬀrance fœtale [Rizzo et al., 1987].
Là encore, nous pensons que la détection des mouvements pseudo-respiratoires
peut être améliorée en référensant ces mesures à une référence. Toutefois, ce travail
comme celui des mouvements du corps reste à faire.
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Figure 5.8 – Détection des mouvements pseudo-respiratoires à partir du volume exploré.
Nous avons utilisé un seuil égal à 1 pour la détection des épisodes pseudo-respiratoires.
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Troisième partie
Paramètres fœtaux
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Dans cette partie nous présentons les paramètres tirés de l’analyse du rythme car-
diaque et des mouvements fœtaux. La première catégorie de paramètres contient les
paramètres déduits seulement à partir du rythme cardiaque fœtal. La deuxième caté-
gorie contient les paramètres de mouvements. La troisième catégorie de paramètres
utilisent l’information conjointe du rythme cardiaque fœtal et des mouvements fœ-
taux. La ﬁgure 5.9 résume notre démarche.
Parmi les paramètres cardiaques, nous avons évalué dans un premier temps les
paramètres tirés de la littérature obstétricale et qui sont utilisés par l’appareil de
référence Oxford SONICAID. Nous avons complété la liste des paramètres tirés à
partir du rythme cardiaque avec des paramètres développés dans le domaine de
la cardiologie. Nous présentons ci-dessous la liste des paramètres tirés du rythme
cardiaque fœtal :
1. obstétricaux :
– rythme de base, accélérations, décélérations ;
– variabilité à court terme (VCT), variabilité à long terme (VLT), période de
haute variabilité (PHV), période de basse variabilité (PBV) ;
2. cardiologie :
– paramètres calculés à partir de la densité spectrale de puissance : la puissance
spectrale calculée dans la bande des très basses fréquences (VLF - very low
frequency), dans la bande des fréquences basses (LF - low frequency), et
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Figure 5.9 – Les paramètres qui sont utilisés dans la caractérisation du bien-être fœtal
sont déduits à partir du rythme cardiaque fœtal, des mouvements fœtaux et de l’information
conjointe du rythme cardiaque et des mouvements fœtaux.
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dans la bande des hautes fréquences (HF - high frequency) ;
– l’entropie approximée et échantillonnée ;
– l’entropie multi-échelle ;
– les paramètres qui quantiﬁent les graphes des récurrences (paramètres RQA).
Dans le cas des paramètres des mouvements nous avons calculé les paramètres des
mouvements qui ont été utilisés par d’autres équipes médicales [Rizzo et al., 1987]
dans la classiﬁcation des fœtus sains et malades. Nous avons évalué les paramètres
de mouvements :
1. du corps fœtal :
– durée des mouvements ;
– nombre de mouvements ;
– pourcentage du temps passé en mouvements.
2. pseudo-respiratoires :
– présence/l’absence.
Les paramètres qui utilisent l’information conjointe du rythme cardiaque fœtal et
des mouvements sont les mêmes que les paramètres de mouvements du corps fœtal,
à la diﬀérence qu’ils sont évalués après l’identiﬁcation des états comportementaux.
D’après les connaissances actuelles de l’auteur, jusqu’à présent l’évaluation des
paramètres de mouvements pendant les états comportementaux a été réalisée d’une
façon manuelle. À la détection automatique des états comportementaux s’ajoute une
diﬃculté majeure qui porte sur la détection des mouvements des yeux, puisque ce
type de mouvements n’est pas disponible sur un appareil Doppler de notre type, en
comparaison avec une observation à l’échographie.
Notez que les paramètres fœtaux issus du rythme cardiaque peuvent être aussi
évalués après l’identiﬁcation des états comportementaux. Cependant les algorithmes
qui permettaient ce calcul n’ont pas été développés dans cette thèse. Les valeurs
des paramètres du rythme cardiaque évaluées pendant les états comportementaux
peuvent apporter une meilleure interprétation. Par exemple, la valeur d’un paramètre
quelconque évaluée pendant l’état passif dans le cas d’un fœtus normal peut être
identique avec la valeur évaluée pendant l’état actif (réveil) d’un fœtus en souﬀrance.
Parce qu’il existe des études cliniques qui ont évaluées seulement les paramètres
des mouvements pendant les états comportementaux, nous nous sommes appuyés
dans un premier temps sur ces paramètres.
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Chapitre 6
Paramètres tirés du rythme
cardiaque fœtal
Avant de présenter les paramètres tirés du rythme cardiaque fœtal nous présen-
tons un point qui nous semble crucial et qui porte sur les particularités du traitement
informatisé du rythme cardiaque dans les moniteurs fœtaux.
6.1 Traitement informatisé du rythme cardiaque
Le rythme cardiaque fourni par un système ECG, est calculé à partir des inter-
valles de temps entre deux battements consécutifs du cœur (les intervalles R − R)
notée Ti dans la ﬁgure 6.1. Contrairement au système ECG, un système Doppler ne
permet pas l’accès aux intervalles R−R engendrés par deux battements consécutifs.
Comme nous l’avons spéciﬁé dans la section 5, dans le cas d’un système Doppler
l’analyse du rythme cardiaque s’eﬀectue par fenêtre glissante. À chaque instant t
la valeur du rythme estimée dépend de la taille W de la fenêtre utilisée dans les
formules 4.1-4.4. La ﬁgure 6.2 montre la diﬀérence entre la série temporelle fournie
par un appareil Doppler, et la série temporelle idéale fournie par un système ECG.
Dans la ﬁgure 6.2 nous avons noté les instants t comme étant multiples du pas de
recouvrement D utilisé dans l’analyse du signal Doppler directionnel brut et choisi
égal à 250 ms.
Les rythmes notés avec R0, RD . . . RnD dans la ﬁgure 6.2 correspondent aux
rythmes notés avec Rf(t0), . . . , Rf(tN) de la ﬁgure 4.11, où N est le nombre total
93
CHAPITRE 6. PARAMÈTRES TIRÉS DU RYTHME CARDIAQUE FŒTAL
✲✛ ✲✛ ✲✛ ✲✛ ✲✛ ✲✛ ✲✛ ✲✛ ✲✛T1 T2 T3 T4 T5 T6 T7 T8 T9
❄
✻
✲
q q q q q q q q q
RCF
RCF = 1000/Ti * 60
tO
Figure 6.1 – Exemple d’une série temporelle fournie par un système ECG.
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Figure 6.2 – Exemple d’une série temporelle fournie par un système Doppler.
des valeurs du rythme cardiaque calculées pour un enregistrement. Les valeurs aux
instants t0 = 0, t1 = D, t2 = 2D dépendent de la taille W avec laquelle le signal
Doppler brut a été analysé. Dans la ﬁgure, nous pouvons observer que le rythme
R0 évalué à l’instant t0 = 0 dépend de T1, T2 et T3 de la série ECG, RD évalué à
l’instant t1 = D dépend de T2 et T3, et ﬁnalement R2D évalué à l’instant t2 = 2D
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de T3 et T4.
Le traitement informatisé du rythme cardiaque fœtal utilise la notion d’époque.
Une époque est une fenêtre temporelle associée à la série du rythme cardiaque et non
pas au signal Doppler brut. Chaque époque est caractérisée par une valeur du rythme
cardiaque qui est la valeur moyenne des rythmes cardiaques compris dans l’époque.
Par exemple, dans la ﬁgure 6.3 nous avons noté la durée de l’époque avec Tep. Si la
valeur de l’époque est 2D ≤ Tep ≤ 3D, alors le rythme cardiaque associé Rep est égal
à la moyenne des rythmes estimés aux instants t0 = 0, t1 = D et t2 = 2D. Dans la
ﬁgure 6.3 nous avons entouré les trois valeurs du rythmes qui sont moyennées dans
le cas 2D ≤ Tep ≤ 3D.
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Figure 6.3 – La valeur du rythme cardiaque pour une époque est égale à la moyenne des
rythmes cardiaques éstimés pendant la durée de l’époque.
Un deuxième paramètre qui caractérise le traitement informatisé du rythme car-
diaque est le décalage temporel de l’époque Dep. Notez que pour Dep = Tep les
époques ne se recouvrent pas. Notez aussi que la valeur du rythme cardiaque asso-
ciée à une époque dépend de W , D (appliqués aux signaux Doppler bruts), et des
paramètres Wep, Dep (appliqués à la série du rythme cardiaque).
La ﬁgure 6.4 montre un problème supplémentaire que pose le traitement infor-
matisé. Le rythme ﬁnal analysé informatiquement est obtenu suite à deux transfor-
mations appliquées aux intervalles R−R. La question qui se pose en Doppler et qui
95
CHAPITRE 6. PARAMÈTRES TIRÉS DU RYTHME CARDIAQUE FŒTAL
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Calcul de paramètres:
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Figure 6.4 – Diﬀérence d’une série temporelle fournie par un système ECG et un système
Doppler. Ti représentent les intervalles R−R de la série ECG, Ri sont les rythmes associés
aux Ti, W est la taille d’analyse du signal Doppler, D est le décalage temporel utilisé dans
l’analyse du signal Doppler, P est un paramètre quelconque.
n’a jamais été résolue est : quel est le lien entre les paramètres ECG et Doppler pour
n’importe quelle série Ti fournie par le système ECG?
Nous avons utilisé deux conﬁgurations pour calculer les paramètres du rythme
cardiaque :
1. la conﬁguration de l’appareil Oxford SONICAID : Tep = Dep = 3.75 s. Cette
conﬁguration a été utilisée pour le calcul des paramètres cardiaques obstétri-
caux [Dawes et al., 1981]. Le choix de Tep = 3.75 s facilite l’implémentation
(une minute inclue exactement 16 époques, ce nombre étant une puissance de
2). Cette valeur est remise en question par d’autres études qui utilisent pour
la durée de l’époque 2 s [Ferrario et al., 2006] ;
2. la conﬁguration suggérée par la Société Européenne de Cardiologie et la Société
de l’Amérique du Nord de Stimulation Électro-physiologique [TaskForce, 1996].
Cette conﬁguration propose Tep = 3 ou 5 minutes. Le paramètre Dep est
choisi de telle façon qu’un recouvrement d’au moins 50% soit assuré. Cette
conﬁguration a été utilisée pour le calcul des paramètres cardiaques utilisés en
cardiologie.
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6.2 Les paramètres classiques développés en obsté-
trique
Une fois le rythme calculé par époques, nous pouvons calculer les paramètres qui
en découlent.
6.2.1 La variabilité à court terme (VCT)
La variabilité à court terme est un indicateur du développement du système ner-
veux central [Berntson et al., 1997, Malik et Camm, 1990, David et al., 2007]. Ce
paramètre caractérise les états comportementaux du fœtus [Arabin et Riedewald, 1992,
Frank et al., 2006, Lange et al., 2009]. Son analyse fournit une bonne indication de
la souﬀrance fœtale [Ferrario et al., 2006], et identiﬁe les fœtus avec un retard de
croissance intra-utérine [Kikuchi et al., 2006].
La relation 6.1,
V CT =
1
Nep
Nep∑
n=1
|Tep(n)− Tep(n− 1)|, (6.1)
présente le calcul de la variabilité à court terme. Dans la relation 6.1 nous avons
noté avec Tep(n) la période exprimée en ms qui correspond au rythme cardiaque de
la n-ième époque que nous notons avec Rep(n). La période Tep(n) est liée au rythme
Rep(n) par la relation Tep(n) = 60000/Rep(n).
Pour le système Oxford SONICAID, la formule 6.1 est calculée pour chaque
minute (Nep = 16). Pour un enregistrement de 30 minutes nous avons obtenu 30
valeurs de la VCT. L’appareil fournit une valeur moyenne ﬁnale de sortie pour
tout l’enregistrement qui est égale à la moyenne des 30 valeurs calculées toutes
les minutes.
Nous avons calculé ce paramètre pour tous les enregistrements de notre base
de données. Ensuite, nous avons déduit la statistique pour chaque groupe des fœ-
tus : normal Groupe_N, pathologique avec une souﬀrance non-sévère (Groupe_P2 ),
pathologique avec souﬀrance sévère (Groupe_P3 ).
Le tableau 6.1 montre les résultats pour les trois groupes. Les statistiques des
trois groupes ne permettent pas de discriminer les fœtus normaux des pathologiques.
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Tep[s] = 3,75 ; D[ms] = 250 ; W[ms] = 2048
Groupe_N Groupe_P2 Groupe_P3
VCT [ms] 3,89±1,91 4,64±2,16 4,34±2,42
Table 6.1 – La valeur de la variabilité à courte terme pour la valeur de l’époque de 3,75 se-
condes, calculée pour le groupe des fœtus normaux (Groupe_N), pathologique avec une souf-
france non-sévère (Groupe_P2), pathologique avec une souﬀrance sévère (Groupe_P3).
Nous avons reporté en annexe A.1 les discussions sur la valeur prédictive de ce
paramètre pour la détection de l’acidose et son interprétation (les tableaux A.1 et
A.2). Nous avons reporté aussi en annexe A.1 l’inﬂuence du choix des paramètres
d’analyse D, W et Tep.
6.2.2 La variabilité à long terme (VLT)
La variabilité à long terme, exprimée en battements par minute, s’exprime par :
V LT = max(Rep(n))−min(Rep(n)), n = 1, . . . , Nep. (6.2)
La variabilité à long terme (VLT) représente la diﬀérence entre la plus petite et la
plus grande valeur du rythme. Si la variabilité à long terme s’exprime en ms,
V LT = max(Tep(n))−min(Tep(n)), n = 1, . . . , Nep, (6.3)
alors la variabilité à long terme représente la diﬀérence entre le plus long et le plus
court intervalle de temps.
Nous avons calculée la VLT pour chaque minute (Nep vaut 16 dans la relation
6.2 ou 6.3). Ensuite, nous avons calculé la moyenne des valeurs toutes les minutes
de l’enregistrement.
Normale Douteuse Anormale Très Anormale
VLT [bpm] > 10 6,5 à 10 5 à 6,5 < 5
Table 6.2 – L’interprétation du tracé du rythme cardiaque de la variabilité à long terme
d’après [Snijders et al., 1990].
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L’interprétation de la VLT a été donnée par Snijders [Snijders et al., 1990] et elle
est reproduite dans le tableau 6.2.
De façon similaire, la valeur de la variabilité à long terme et son interprétation
dépendent de paramètres d’analyse. Nous avons reporté en annexe A.2 l’inﬂuence du
choix des paramètres du système D, W et Tep sur sa valeur. Ce paramètre n’arrive
pas à discriminer les fœtus sains de ceux en souﬀrance.
6.2.3 Les accélérations/décélérations
Les accélérations sont déﬁnies comme une augmentation du rythme cardiaque
d’au moins 15 bpm pendant au minimum 15 s par rapport au rythme de base,
ou une augmentation de 10 bpm pendant un minimum de 15 s [Dawes et al., 1991],
Nombre d’examens/semaine d’aménorrhée
24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 Total
Groupe_N 0 6 7 15 4 10 6 11 5 6 3 10 1 3 2 1 0 90
ExRet 0 6 5 13 4 9 6 10 2 5 1 6 1 3 2 1 0 74
≥ 2 0 4 4 11 4 6 2 6 1 4 1 4 0 0 1 0 0 48
= 1 0 2 0 1 0 2 2 0 1 1 0 2 1 2 0 1 0 15
= 0 0 0 1 1 0 1 2 4 0 0 0 0 0 1 1 0 0 11
Groupe_P2 0 0 1 0 1 0 1 1 3 4 2 1 1 1 0 0 0 16
ExRet 0 0 1 0 1 0 0 0 2 1 0 1 5 0 0 0 0 11
≥ 2 0 0 1 0 0 0 0 0 1 1 0 1 4 0 0 0 0 8
= 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
= 0 0 0 0 0 1 0 0 0 1 0 0 0 1 0 0 0 0 3
Groupe_P3 2 0 5 4 6 9 5 6 3 4 0 0 0 0 0 0 0 44
ExRet 2 0 5 4 5 8 5 4 3 1 0 0 0 0 0 0 0 37
≥ 2 2 0 4 1 3 3 3 1 2 0 0 0 0 0 0 0 0 19
= 1 0 0 1 0 2 4 0 2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 9
= 0 0 0 0 3 0 1 2 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 9
Table 6.3 – Le nombre d’examens qui présentent des accélérations en fonction de l’âge ges-
tationnel (semaine d’aménorrhée), pour les groupes Groupe_N, Groupe_P2, Groupe_P3 ;
ExRet est le nombre d’examens de 29 minutes retenus dans l’analyse ; ≥ 2, = 1, = 0
correspond au nombre d’examens qui présentent au moins deux accélérations, une seule
accélération et aucune accélération, respectivement.
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Nombre d’examens/semaine d’aménorrhée
24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 Total
Groupe_N 0 6 7 15 4 10 6 11 5 6 3 10 1 3 2 1 0 90
ExRet 0 6 5 13 4 9 6 10 2 5 1 6 1 3 2 1 0 74
≥ 1 0 1 3 2 0 3 1 2 0 2 0 1 0 0 0 0 0 15
= 0 0 5 2 11 4 6 5 8 2 3 1 5 1 3 2 1 0 59
Groupe_P2 0 0 1 0 1 0 1 1 3 4 2 1 1 1 0 0 0 16
ExRet 0 0 1 0 1 0 0 0 2 1 0 1 5 0 0 0 0 11
≥ 1 0 0 1 0 0 0 0 0 2 0 0 0 1 0 0 0 0 4
= 0 0 0 0 0 1 0 0 0 0 1 0 1 4 0 0 0 0 7
Groupe_P3 2 0 5 4 6 9 5 6 3 4 0 0 0 0 0 0 0 44
ExRet 2 0 5 4 5 8 5 4 3 1 0 0 0 0 0 0 0 37
≥ 1 1 0 2 2 0 2 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 11
= 0 1 0 3 2 5 6 4 3 2 3 0 0 0 0 0 0 0 26
Table 6.4 – Le nombre d’examens qui présentent des décélérations en fonction de l’âge ges-
tationnel (semaine d’aménorrhée), pour les groupes Groupe_N, Groupe_P2, Groupe_P3 ;
ExRet est le nombre d’examens de 29 minutes retenus dans l’analyse ; ≥ 1, = 0 correspond
au nombre d’examens qui présentent au moins une décélération et aucune décélération,
respectivement.
[SOGC, 2007]. Notez que les accélérations ont été mises en corrélation avec le niveau
d’oxygénation du sang fœtal par [Guzman et al., 1996] et que leur nombre augmente
avec l’âge gestationnel [Roberts et al., 2001]. Le tableau 6.3 montre les résultats
obtenus pour notre base de données.
Les décélérations sont déﬁnies comme une baisse du rythme cardiaque de 20
bpm pendant une période minimum de 30 s, ou d’une baisse de 10 bpm pendant
une période minimum de 60 s, par rapport au rythme de base [SOGC, 2007]. Leur
nombre, et leur durée ont été mis en corrélation avec le niveau du pH du sang fœtal
[Strachan et al., 2001].
Nous pouvons observer la présence (tableau 6.3) d’accélérations dans le groupe
des fœtus en souﬀrance sévère Groupe_P3, et la présence de décélérations (tableau
6.4) dans le groupe Groupe_N.
L’existence d’accélérations chez les fœtus normaux conﬁrme la bonne oxygéna-
tion du cœur et donc l’absence de la souﬀrance fœtale. D’autre part, la présence
d’accélérations chez les fœtus en souﬀrance sévère peut indiquer une souﬀrance qui
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n’est pas liée seulement à une manque d’oxygène. Aussi, la présence des décéléra-
tions dans le groupe des fœtus classiﬁés normaux par les médecins peuvent être liés
à d’autres facteurs et non pas à une maladie.
Notez que le nombre d’accélérations ou de décélérations détectés peut être parfois
erroné en raison d’une mauvaise estimation de la ligne de base du rythme cardiaque.
Nous présentons dans l’annexe A.3 l’impact d’une mauvaise estimation de la ligne
de base. Une mauvaise estimation de la ligne de base peut jouer sur la décision
automatique de la réactivité d’un tracé de rythme cardiaque (avoir un nombre d’au
moins deux accélérations pendant la durée d’enregistrement).
L’inter-dépendance des accélérations, des décélérations et la ligne de base décrite,
dans l’annexe A.3 représente un désavantage majeure de ces paramètres par rapport
à la variabilité à court terme et à long terme. De plus, ces paramètres présentent
aussi le désavantage de la variabilité à court et à long terme (la dépendance des
paramètres d’analyse, notamment de Tep). Nous avons calculé d’autres paramètres
(proposés par Oxford SONICAID) indépendants du calcul de la ligne de base, comme
les périodes de basses et hautes variabilités. Cette discussion a été reportée en annexe
A.4.
6.3 Les paramètres développés en cardiologie
Il a été suggéré pour les adultes, [Saito et al., 2005], que la variabilité du rythme
cardiaque baisse pendant des conditions hypoxiques, et que cette diminution peut
être détectée avant l’apparition de signes cliniques. Chez l’adulte, les paramètres qui
caractérisent la complexité d’une série ont mis en évidence la baisse de la variabilité
du rythme cardiaque. Ces paramètres s’avèrent utiles notamment dans l’étude de la
cardiomyopathie [Clariá et al., 2008], de l’insuﬃsance cardiaque [Signorini et al., 2006],
de la ﬁbrillation du cœur [Chesnokov, 2008].
Nous avons appliqué dans le cas du fœtus les paramètres de complexité dévelop-
pés en cardiologie pour les adultes qui peuvent indiquer la diminution de la variabilité
du rythme. Le but est d’identiﬁer le moment où l’hypoxie s’installe.
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6.3.1 Les paramètres de complexité
6.3.1.1 L’entropie approximée (ApEn)
L’entropie approximée a été proposée par [Pincus, 1991] [Pincus, 1995] pour dé-
terminer l’évolution de la complexité d’un système, en utilisant la sortie du système.
Elle a été appliquée aux séries R−R issues de l’ECG [Pincus et Goldberger, 1994].
Ce paramètre baisse si le signal est de plus en plus régulier. Une hypoxie sévère et
prolongée engendrera comme réaction du système nerveux de ne plus inﬂuencer sur
les battements du cœur. Sans l’inﬂuence du système nerveux le cœur fonctionne à
la fréquence d’activation du nœud atrio-ventriculaire, impliquant alors un rythme
cardiaque très régulier (constant).
La procédure de calcul de l’entropie pour une série temporelle du rythme car-
diaque de longueur N est :
1. on forme les vecteurs :
Vi = [Rf (ti), Rf (ti+1), . . . , Rf (ti+m−1)], i = 1, . . . , N −m+ 1 (6.4)
2. on calcule le vecteur dont les éléments sont les diﬀérences entre les éléments
correspondants de deux vecteurs de dimension m :
d(Vi,Vj) = max︸︷︷︸
k=1,m
[|Rf (ti+k)−Rf (tj+k)|] (6.5)
3. pour un vecteur Vi nous comptons le nombre Pmi des vecteurs similaires
(d(Vi,Vj) ≤ r), et nous calculons la probabilité d’apparition dans la série
du motif
Cmr (i) = P
m
i /(N −m+ 1) (6.6)
Nous répétons cette étape pour toutes les valeurs de i = 1, . . . , N −m+ 1.
4. nous calculons :
φm(r) =
1
N −m+ 1
N−m+1∑
i=1
lnCmr (i) (6.7)
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5. nous augmentons la dimension du motif recherché :m = m+1 et nous répétons
les étapes précédentes pour calculer :
φm+1(r) =
1
N −m
N−m∑
i=1
lnCm+1r (i) (6.8)
6. nous calculons l’entropie approximée :
ApEn(m, r,N) = φm(r)− φm+1(r) (6.9)
6.3.1.2 L’entropie échantillonnée (SampEn)
Le désavantage de l’entropie approximée est le biais introduit dans la valeur
calculée [Richman et Moorman, 2000] [Lake et al., 2002] par la prise en compte de
l’autosimilarité et la longueur ﬁnie de la séquence analysée. Le calcul de l’entropie
échantillonnée est similaire à celui de l’entropie approximée avec la diﬀérence que
i 6= j dans l’équation 6.5 (nous ne comptons pas l’autosimilarité des motifs), et la
division se fait par rapport à N − m et non plus par rapport à N − m + 1 dans
l’équation 6.6 (pour éliminer l’eﬀet de la longueur ﬁnie des séquences).
6.3.1.3 L’entropie multi-échelle (MSE)
L’entropie multi-échelle [Costa et al., 2002, Costa et al., 2008] quantiﬁe la régu-
larité sur plusieurs échelles de la série initiale. Les signaux correspondant aux échelles
supérieures sont calculés en moyennant les échantillons de la série initiale. La for-
mule 6.10 calcule les signaux aux diﬀérentes échelles. Par exemple, pour l’échelle 2
nous faisons la moyenne de deux éléments consécutifs sans recouvrement de la série
initiale Rf . Pour l’échelle 3 la moyenne est eﬀectuée sur 3 échantillons consécutifs.
Rτj =
1
τ
jτ∑
i=(j−1)τ+1
Rf (ti) (6.10)
Après la détermination des signaux à plusieurs échelles, nous calculons l’entropie
échantillonnée pour chaque signal Rτj . Ce calcul est réalisé avec une fenêtre glissante
de 3 minutes. Pour la première échelle cette fenêtre est composée de 720 (c’est la
valeur de N dans la relation 6.9) valeurs du rythme cardiaque. Le nombre d’échan-
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Figure 6.5 – Exemple de calcul de l’entropie multi-échelle dans le cas d’un rythme car-
diaque : a) d’un fœtus sain et d’un fœtus en souﬀrance ; b) l’entropie multi-échelle calculée
pour le motif m=2.
tillons de la fenêtre temporelle décroit τ -fois pour chaque échelle. Le décalage de la
fenêtre est d’un échantillon quel que soit l’échelle.
La ﬁgure 6.5a montre les rythmes d’un fœtus sain et d’un fœtus en souﬀrance.
Nous pouvons observer que les deux rythmes ont une ligne de base d’environ 130
bpm. Les deux rythmes présentent des zones avec de faibles variations du rythme,
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mais aussi avec des variations plus importantes. Le rythme du fœtus en souﬀrance
(ﬁgure 6.5a) présente plus d’accélérations par rapport au fœtus sain. Dans ce cas les
paramètres obstétricaux ne permettent de distinguer les deux fœtus.
La ﬁgure 6.5b montre les résultats de l’entropie multi-échelle pour le motif m=2
et r égal à 0.15 de l’écart-type du rythme. La ﬁgure 6.5b montre que l’entropie multi-
échelle arrive à discriminer les deux examens pour les premières 3 échelles, alors que
pour les échelle 4 et 5 une superposition des deux statistiques a été observée.
Nous avons calculé l’entropie multi-échelle pour toute la base de données. Même
si cette mesure de complexité est capable de discriminer complètement une partie
d’examens pathologiques de ceux des fœtus sains, elle n’est pas capable de discrimi-
ner complètement les deux groupes. Le tableau 6.5 montre les statistiques obtenues
pour les trois groupes en utilisant l’entropie approximée et l’entropie échantillonnée
pour la première échelle.
6.3.1.4 Le graphe de récurrence
La plupart des systèmes dynamiques non-linéaires sont caractérisés par des équa-
tions diﬀérentielles. Pour caractériser l’espace des phases d’un système dynamique,
Eckman [Eckman et al., 1987] a introduit les graphes de récurrences (RP). Les RP
permettent une représentation bidimensionnelle (matricielle) de l’information pré-
sente dans l’espace des phases D-dimensionnel équivalent. Un élément de la matrice
de récurrence vaut 1 si deux points appartenant aux trajectoires dans cet espace
sont récurrents (sont conﬁnés dans une sphère de rayon r).
Parce que le système d’équations qui caractérisent le cœur n’est pas connu, nous
n’avons pas calculé la matrice des récurrences à partir de l’espace des phase. Dans
cette thèse nous avons calculé la matrice des récurrences à partir de la série du rythme
cardiaque en utilisant des vecteurs de dimension m. Nous notons ces vecteurs avec
Vi, comme dans l’équation 6.5. Mathématiquement, la matrice des récurrences peut
être décrite par l’équation 6.11 :
RPm(r, i, j) = Θ(r − ‖Vi −Vj‖), Vi,Vj ∈ Rm, (6.11)
où Θ(·) est la fonction d’Heaviside, ‖ · ‖ est la norme L1, et i, j = 1, . . . , N −m+1.
Cette matrice est une matrice binaire.
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Diﬀérentes structures, comme des points isolés ou des lignes diagonales, caracté-
risent le graphe de récurrence [Marwan, 2003]. Pour quantiﬁer ces structures Zbilut
et Webber [Zbilut et Webber, 1992, Webber et Zbilut, 1994] ont proposé diﬀérents
paramètres connus sous le nom de paramètres RQA. L’analyse des paramètres RQA
est importante puisque les paramètres se modiﬁent en fonction du régime de fonc-
tionnement du système à savoir : périodique, pseudo-périodique ou chaotique. La
totalité des paramètres RQA qui ont été calculés sont présentés dans l’annexe B.2.
Dans la ﬁgure 6.6, nous présentons l’apport de la longueur diagonale moyenne
notée Lmoy dans la séparation des rythmes cardiaques. D’après l’interprétation de
Marwan [Marwan, 2003] la longueur moyenne est le temps moyen pendant lequel on
peut prédire le signal. Nous pouvons observer dans le cas d’un fœtus sain que ce
temps est toujours plus petit que dans le cas d’un fœtus en souﬀrance. Une valeur
plus petite du paramètre signiﬁe un rythme du fœtus sain moins prévisible et donc
moins régulier que le rythme du fœtus en souﬀrance. Une évolution plus régulière
du rythme peut être un indice de souﬀrance fœtale.
Nous avons calculé les paramètres RQA pour toute la base de données, dans le
cas d’un motif m=2 et une tolérance r=0,15. Le tableau 6.5 montre les statistiques
obtenues pour les trois groupes. Nous avons observé que les paramètres RQA sont
capables de discriminer seulement une partie des examens des fœtus sains de ceux en
souﬀrance, comme dans le cas de l’entropie multi-échelle. Toutefois, aucun paramètre
n’arrive à distinguer complètement les diﬀérents groupes.
ApEn SampEn RR DET DIV ENTR Lmax Lmoy RATIO
Groupe_N 2,97±0,51 2,90±1,36 0,14±0,08 0,71±0,10 0,04±0,02 1,53±0,45 41,45±34,37 4,16±2,25 10,95±3,68
Groupe_P2 2,27±0,53 2,52±0,63 0,10±0,04 0,70±0,08 0,05±0,02 1,43±0,30 30,59±13,72 3,54±0,63 10,51±2,51
Groupe_P3 2,69±0,98 2,29±0,64 0,13±0,15 0,67±0,13 0,05±0,03 1,46±0,62 44,41±52,54 5,08±5,61 12,74±5,93
Table 6.5 – La statistique des paramètres développés en cardiologie pour les groupes
Groupe_N, Groupe_P2, Groupe_P3. Les paramètres ont été calculés pour le motif m=2
et r=0,15 de l’écart type du rythme cardiaque.
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Figure 6.6 – (a) rythme cardiaque d’un fœtus sain ; (b) rythme cardiaque d’un fœtus en
souﬀrance ; (c) la matrice RP calculée pour le fœtus sain ; (d), la matrice RP calculée pour
le fœtus en souﬀrance ; (e) la longueur diagonale moyenne Lmoy (la relation B.3) est un
paramètre discriminant.
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Chapitre 7
Paramètres de mouvements et
paramètres fusionnés
Dans ce chapitre nous décrivons les paramètres calculés à partir du signal binaire
de mouvements obtenus suite à l’algorithme présenté dans la section 5.1. Les para-
mètres de mouvements fœtaux ont été développés dans le domaine de la neurologie.
7.1 Paramètres de mouvements
Nous avons calculé les paramètres de mouvements décrits par Rizzo [Rizzo et al., 1988].
Les paramètres calculés sont :
1. le nombre de mouvements ;
2. la durée moyenne des mouvements ;
3. le pourcentage du temps pendant lequel le fœtus bouge et le pourcentage du
temps où le fœtus est en repos.
Nous exempliﬁons le calcul de ces paramètres dans la ﬁgure 7.1. Par exemple,
pour la période présentée dans la ﬁgure 7.1 nous avons compté 2 mouvements notés
avec Tactivit (27,6 s, et 12 s), avec une durée moyenne de mouvements de 19,8 s.
Nous avons compté aussi trois périodes de repos notées avec Trepos (54,85 s, 0,05 s,
et 10,5 s), ce qui donne un pourcentage de repos pour cette période de 62,28% et un
pourcentage d’activité de 37,62%.
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Figure 7.1 – Les paramètres de mouvements calculés sont : le nombre et la durée des
mouvements, le pourcentage du temps pendant lequel le fœtus bouge ou il est en repos.
Notez que les paramètres varient en fonction du seuil de détection. Dans cette
exemple nous avons utilisé un seuil de 16 pour le nombre des signaux sur lesquels
les mouvements doivent être présents.
Nous avons appliqué l’algorithme sur toute la base de données. Pour l’analyse de
la base de données, nous avons ﬁxé le seuil à 16 pour chaque groupe de capteurs. Le
choix de ce seuil assure que les mouvements détectés sont des mouvements détectés
dans tous le volume d’exploration.
Notez que le test de Manning (tableau 1.1) nécessitent la détection de 3 mou-
vements isolés. Dans notre approche électronique du score, nous avons imposés 3
mouvements de rotation pour valider le critère du score e-Manning.
Notez que pendant le monitorage, le fœtus peut bouger de telle façon qu’il n’est
plus en totalité dans la direction de tir des transducteurs. Dans ce cas un mouvement
sera détecté sur moins de canaux et implicitement la détection avec ce seuil va
échouer. Nous pouvons aussi trouver des cas où aucun mouvement n’est détecté
même s’il se produit.
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Trepos [%] Tactivite [%] Nr. Mouvements Durée Moyenne [s]
Groupe_N 93,24±4,00 6,76±4,00 31,98±23,61 5,03±3,39
Groupe_P2 91,83±3,20 8,17±3,20 38,90±15,32 5,02±2,97
Groupe_P3 94,45±3,32 5,55±3,32 25,15±17,53 4,90±3,04
Table 7.1 – La statistique des paramètres des mouvements pour les groupes Groupe_N,
Groupe_P2, Groupe_P3. Trepos est le temps total de repos du fœtus, Tactivit est le temps
d’activité fœtale, Nr. Mouvements est le nombre des mouvements, DureMoyenne est la
durée moyenne des mouvements.
Nous avons évalué les paramètres des mouvements pour chaque examen de notre
base de données. Ensuite nous avons estimé la statistique des paramètres pour chaque
groupe. Le tableau 7.1 montre les résultats obtenus sur l’ensemble de la base de don-
nées. Une baisse de la durée moyenne des mouvements, du nombre de mouvements
et du temps d’activité fœtale ont été observés pour les fœtus en souﬀrance du groupe
Groupe_P3 par rapport au groupe des fœtus sains du groupe Groupe_N . Nous pou-
vons conclure qu’une réduction de l’activité apparaît chez les fœtus en souﬀrance.
Cependant, les statistiques des paramètres ne sont pas séparées et aucun paramètre
ne peut pas discriminer complètement les groupes.
7.2 Paramètres fusionnés mouvements & rythme
Les mêmes paramètres décrits dans la section précédente peuvent être évalués
pendant les diﬀérentes périodes qui correspondent aux états comportementaux 1F
et 2F (voir tableau 2.2). D’après [Rizzo et al., 1987] le comportement fœtal change
pendant les deux états de sommeil passif 1F et sommeil actif 2F dans le cas des
fœtus sains par rapport à ceux en souﬀrance.
D’après les médecins un fœtus sain alterne les durées d’accalmie (sommeil pas-
sif) avec celles d’activité (sommeil actif). Les périodes d’accalmie sont caractérisées
par l’absence totale (ou quasiment totale) de mouvements fœtaux dans le cas de
fœtus sains. En comparaison, pendant l’état d’activité 2F le fœtus sain présente des
mouvements. Contrairement aux fœtus sains, les fœtus en souﬀrance présentent des
mouvements même pendant l’état 1F . Une diﬀérentiation claire du comportement
n’existe pas chez les fœtus en souﬀrance.
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De même, pendant l’état d’activité 2F les fœtus malades bougent moins. Notez
qu’en pratique les états 1F et 2F sont identiﬁés en observant les mouvements des
yeux, information que nous ne disposons pas. La détection des états 1F et 2F est re-
portée en annexe B.3. Parce que nous ne détenons pas l’information des mouvements
des yeux, nous appelons ces états pseudo-comportementaux.
Parce que les états 3F et 4F sont assez rares [Rizzo et al., 1987], les paramètres
calculés pour ces états n’ont pas été considérés dans notre étude. L’étude de Rizzo
[Rizzo et al., 1987] ne présente pas non plus les résultats de ces états. Le tableau
7.2 montre les résultats des paramètres pour les états 1F et 2F obtenus avec notre
algorithme et ceux de l’étude de [Rizzo et al., 1987].
Nous pouvons observer que pendant le pseudo-état de sommeil calme 1F , le
temps de repos fœtal est de 66,20% pour les fœtus sains. L’étude de Rizzo a re-
levé un temps de repos pour les fœtus sains de 91,7% du temps de l’état 1F . En
comparaison, pour les fœtus en souﬀrance, que ce soit le groupe Groupe_P2 ou le
groupe Groupe_P3, nous avons trouvé un temps de repos plus petit. Ces résultats
conﬁrment que les résultats obtenus automatiquement corrèlent les observations de
l’étude de Rizzo. Cependant, nous avons enregistré une diﬀérence importante entre
la détection automatique et la détection manuelle eﬀectuée de Rizzo.
Une possible explication peut être la population analysée. Alors que l’étude de
Groupe_N Groupe_P2 Groupe_P3
1F 2F 1F 2F 1F 2F
Trepos [%] 66,20% 7,29% 48,30% 8,98% 36,35% 11,57%
Tactivite [%] 33,80% 92,71% 51,69% 91,02% 63,65% 88,43%
Nr. Mouve-
ments
3,14 18,79 4,90 21,40 1,72 16,81
Durée
Moyenne [s]
4,06 3,83 1,98 3,70 3,07 3,52
Etude de Rizzo [Rizzo et al., 1988]
Trepos [%] 91,7 13,6 80,8 60,4 68,8 57,7
Tactivite [%] 8,3 86,4 19,2 39,6 31,2 42,3
Table 7.2 – La statistique des paramètres des mouvements pour les groupes Groupe_N,
Groupe_P2, Groupe_P3 pour diﬀérents pseudo-états comportementaux. Trepos est le temps
total de repos du fœtus, Tactivit est le temps d’activité fœtale, Nr. Mouvements est le
nombre des mouvements, DureMoyenne est la durée moyenne des mouvements.
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Rizzo porte sur une population dont l’âge gestationnel des fœus est entre la 36-
38e semaines, notre base de données contient seulement deux examens de fœtus en
souﬀrance pour cet âge gestationnel. Une deuxième explication peut être tirée de
l’étude de [ten Hof et al., 2002] qui montre que le nombre des mouvements pendant
les états (ensemble) 1F et 2F baisse avec l’âge gestationnel. Parce que dans notre
étude le groupe des fœtus en souﬀrance contient plutôt des fœtus jusqu’à la 34e
semaine, le nombre plus élevé de mouvements pour cette population peut expliquer
ces diﬀérences.
Une dernière explication de ces diﬀérences peut être l’information des mouve-
ments oculaires qui n’est pas disponible dans notre cas, et qui s’avère très discrimi-
nante pour établir les périodes d’apparition des états comportementaux. Aussi, toute
erreur dans le calcul du signal de l’accélération ou des mouvements peut inﬂuencer
les résultats.
Toutefois, les valeurs de la durée moyenne et du nombre des mouvements présen-
tées dans les tableaux 7.1 et 7.2 corrèlent les valeurs normales proposées par l’étude
de [ten Hof et al., 2002].
Pour résumer, dans ce chapitre nous avons présenté les paramètres calculés dans
le but de discriminer les fœtus sains des malades. Nous avons suivi les paramètres
tirés des trois domaines de recherche : obstétrique, cardiologie et neurologie. Ils
ont été déduits à partir du rythme cardiaque, des mouvements ou de l’ensemble. A
travers ces résultats nous n’avons pas trouvé de paramètres qui puissent discriminer
complètement les groupes des fœtus sains de ceux malades. Cependant, nous pouvons
trouver quelques exemples dans notre base de données pour lesquels les paramètres
calculés peuvent discriminer les fœtus.
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Quatrième partie
Scores et Classiﬁcation
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Chapitre 8
Scores et classiﬁcation
Dans cette partie nous parlons de 3 types de score électronique et nous illustrons
nos résultats pour diﬀérents types de classiﬁcation.
Dans ce travail de thèse, nous avons identiﬁé trois possibilités pour attaquer
le problème du score électronique. La première solution est de proposer un score
électronique sur 6 points équivalent au score de Manning (le score e-Manning). La
deuxième est de calculer un score électronique à partir de paramètres qui sont issus
du rythme cardiaque et des mouvements. Enﬁn la troisième est de proposer un score
basé sur les états comportementaux.
8.1 Classiﬁcation avec le score e-Manning
Pour réaliser un score électronique qui est équivalent au score de Manning (le
tableau 1.1), il faut valider d’une façon objective les critères du score. Par exemple,
pour valider le premier critère il faut que l’appareil décide de « la réactivité du rythme
cardiaque ». Cette réactivité suppose la présence de 2 accélérations en même temps
pour une ligne de base comprises entre 110 et 160 battements par minute (bpm).
Le score électronique proposé, fondé sur le test de Manning, évalue :
1. Critère 1 : la réactivité du rythme cardiaque ;
2. Critère 2 : les mouvements fœtaux (3 mouvements globaux) ;
3. Critère 3 : les mouvements pseudo-respiratoires (présence ou absence).
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8.1.1 Complexité de l’analyse automatique
Avant de présenter les résultats de la classiﬁcation obtenue avec le score e-
Manning, nous illustrons la complexité de l’analyse automatique. Nous présentons
quatre cas diﬀérents :
Fœtus sain classiﬁé sain
La ﬁgure 8.1 présente le rythme cardiaque (ﬁgure 8.1a), les mouvements globaux
du corps fœtal (ﬁgure 8.1b) et les mouvements pseudo-respiratoires (ﬁgure 8.1c) d’un
fœtus de notre base de données, classiﬁé sain par les médecins.
L’appareil Actifœtus détecte trois accélérations au cours de l’enregistrement, va-
lidant le premier critère du test de Manning. Ce critère apporte 2 points au score
e-Manning. De même, l’appareil valide le deuxième critère en détectant trois mou-
vements et donc le score e-Manning compte 2 points pour ce critère. Finalement, le
critère sur les mouvements pseudo-respiratoires est validé et 2 points sont comptés.
Au ﬁnal le score e-Manning vaut 6 pour cet examen.
Nous pouvons remarquer que les accélérations apparaissent simultanément avec
des périodes soutenues d’activité motrice fœtale ce qui montre une corrélation entre
les mouvements et le rythme cardiaque. Toutefois, une augmentation du rythme
cardiaque qui est visible autour de la 25e minute n’est pas détectée. Parce que nous
avons détecté 3 accélérations la validation du critère n’est pas aﬀectée.
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Figure 8.1 – Évaluation automatique du score e-Manning dans le cas d’un fœtus sain : (a)
le rythme est réactif (2 points) ; (b) 3 mouvements sont détectés (2 points) ; (c) au moins
un épisode de 30 secondes des mouvements pseudo-respiratoires est détecté (2 points).
Fœtus sain classiﬁé douteux
La ﬁgure 8.2 présente le cas d’un fœtus classiﬁé sain. Contrairement au cas
précédent, dans ce cas seule une accélération a été détectée et donc le critère sur le
rythme cardiaque n’est pas validé automatiquement. Nous pouvons observer quand
même autour de la 28e minute une augmentation du rythme cardiaque qui apparaît
au moment d’une activité motrice. Cette corrélation pourrait être un signe de bien-
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Figure 8.2 – Évaluation automatique du score e-Manning dans le cas d’un fœtus sain :
(a) le rythme n’est pas réactif (0 points) ; (b) au moins trois mouvements sont détectés (2
points) ; (c) au moins un épisode de 30 secondes des mouvements pseudo-respiratoires est
détecté (2 points).
être. Pour ce fœtus le score e-Manning vaut 4 et nous avons classiﬁé cet examen
comme étant douteux.
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Fœtus en souﬀrance classiﬁé douteux
Dans ce cas le rythme cardiaque (ﬁgure 8.3a) présente deux accélérations et ap-
porte 2 points au score e-Manning. Le critère lié aux mouvements du corps fœtal
(ﬁgure 8.3b) n’est pas validé et apporte 0 points, tandis que la détection des mou-
vements pseudo-respiratoires (ﬁgure 8.3c) apporte 2 points. Le score électronique
classiﬁe ce fœtus comme étant douteux.
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Figure 8.3 – Évaluation automatique du score e-Manning dans le cas d’un fœtusen souf-
france : (a) le rythme est réactif (2 points) ; (b) pas de mouvements sont détectés (0 points) ;
(c) au moins un épisode de 30 secondes des mouvements pseudo-respiratoires est détecté
(2 points).
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Fœtus en souﬀrance classiﬁé en souﬀrance
Dans ce cas le rythme cardiaque (ﬁgure 8.3a) ne présente pas d’accélérations
et apporte 0 points au score e-Manning. Le critère lié aux mouvements du corps
fœtal (ﬁgure 8.3b) n’est pas validé et apporte 0 points, tandis que la détection des
mouvements pseudo-respiratoires (ﬁgure 8.3c) apporte 2 points. Le score électronique
classiﬁe ce fœtus comme étant en danger.
0 5 10 15 20 25 2960
90
120
150
180
210
240
Temps [min]
bp
m
 
 
rythme cardiaque
ligne de base
ligne de base + 15
ligne de base − 20
(a)
0 5 10 15 20 25 290
5
10
15
20
25
30
35
40
Temps [min]
No
mb
res
 ca
na
ux
(b)
0 5 10 15 20 25 290
5
10
15
20
Temps [min]
No
mb
res
 ca
na
ux
(c)
Figure 8.4 – Évaluation automatique du score e-Manning dans le cas d’un fœtus en souf-
france : (a) le rythme n’est pas réactif (0 points) ; (b) pas de mouvements sont détectés (0
points) ; (c) au moins un épisode de 30 secondes des mouvements pseudo-respiratoires est
détecté (2 points).
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Classiﬁcation automatique
Vert Violet
Groupe_N 73% 27%
Groupe_P2 82% 8%
Groupe_P3 54% 46%
Table 8.1 – Classiﬁcation automatique à partir du score e-Manning. Vert - les trois critères
(1-2-3) sont remplis ; Violet - un ou deux critères sont remplis.
8.1.2 Résultats : e-Manning
Chaque critère validé fournira 2 points au score. Si tous les critères sont remplis,
alors notre score permet de conclure que le fœtus se porte bien et un voyant vert
sur notre dispositif pourra alors s’illuminer. Pour deux critères validés notre score
est probablement moins catégorique et nous proposons un voyant orange. Lorsqu’un
seul critère ou aucun critère est rempli nous supposons un état souﬀrant du fœtus
et nous proposons d’illuminer un voyant rouge.
Ici, nous présentons les résultats de la classiﬁcation obtenus avec le score e-
Manning. Ce score est basé sur l’utilisation de trois critères : le rythme cardiaque
réactif (critère 1), la présence de trois mouvements globaux (critère 2), et la présence
ou l’absence d’un épisode de pseudo-respiratoire pour une période de minimum 30
s (critère 3).
Le rythme cardiaque a été estimé toutes les 250 ms en utilisant une taille d’ana-
lyseW = 2048ms du signal Doppler. La valeur de l’époque a été réglée à 3,75 s. Pour
les mouvements globaux nous avons utilisé un seuil de 16 pour le signal « somme »des
signaux binaires, tandis que pour les mouvements pseudo-respiratoires le seuil a été
réglé à 1. Notez que l’épisode des mouvements respiratoires de 30 s était présent
dans tous les examens.
A partir de ces 3 critères, pour chaque groupe nous avons identiﬁé deux catégo-
rie : une catégorie des examens qui valide les trois critères (Vert) et une deuxième
catégorie qui valide un ou deux critères (Violet). Les résultats sont reportés dans le
tableau 8.1. De même, nous avons identiﬁé trois catégories (Vert - 3 critères, Orange
- 2 critères, Rouge - 1 critère) où les résultats sont reportés dans le tableau 8.2.
Les tableaux 8.1, 8.2 montrent les résultats obtenus sur toute la base de données.
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Classiﬁcation automatique
Vert Orange Rouge
Groupe_N 73% 8% 19%
Groupe_P2 82% 0% 8%
Groupe_P3 54% 23% 23%
Table 8.2 – Classiﬁcation automatique à partir du score e-Manning. Vert - les trois critères
sont remplis (7-8-9) ; Orange - 2 critères sont remplis ; Rouge - 1 critère est remplis.
A partir des tableaux 8.1, 8.2 nous pouvons dire que le score e-Manning fonctionne
assez bien pour classer les fœtus normaux Groupe_N (73% de bonnes classiﬁcation
et 20% de mauvaises classiﬁcation). Il n’en est pas de même pour les fœtus intermé-
diaires Groupe_P2 et les fœtus pathologiques Groupe_P3. Le classiﬁeur e-Manning
que nous proposons ne procure donc pas les performances attendues puisque la
valeur de fausse détection pour les fœtus en souﬀrance (le groupe Groupe_P2 et
Groupe_P3 ) n’est pas admissible en clinique.
8.2 Classiﬁcation par machines à vecteurs de sup-
port
Ce travail est issu d’une collaboration entre Sophie Ribes dirigée par Denis Kouamé
à Toulouse et I. Voicu dirigé par Jean-Marc Girault à Tours.
Aﬁn d’améliorer les performances de la classiﬁcation précédemment obtenue,
nous nous proposons d’étudier l’apport de la classiﬁcation supervisée dite « à vec-
teurs de support ». Cette technique qui a été introduite dans le milieu des années
90 [Vapnik, 1995, Cortes et Vapnik, 1999] est aujourd’hui devenue une technique de
référence. Cette technique nécessite une phase d’apprentissage supervisée au cours
de laquelle un certain nombre de réglages sont eﬀectués.
L’idée principale de cette approche est de déterminer un seuil (un hyper-plan)
qui maximise la distance entre l’hyperplan séparateur et les plus proches « indivi-
dus » des diﬀérentes classes appelés « vecteurs de support ». Dans notre exemple,
deux classes sont proposées : les fœtus sains et les fœtus pathologiques. Lorsque les
données ne sont plus linéairement séparables, les données sont projetées dans un
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espace de dimension supérieure où un séparateur linéaire est possible. Pour amélio-
rer encore la classiﬁcation, l’utilisation de « noyaux polynomiaux » peut compléter
avantageusement la panoplie des post-traitements.
Pour réaliser la classiﬁcation, nous proposons d’évaluer plusieurs scores basés sur
l’utilisation d’un score basique, ce score basique (7 points au maximum) étant lui-
même basé sur le calcul du rythme cardiaque (1,5 à 2 points si le 100 bmp <RCF<
160 bmp), de la variance du rythme cardiaque (0 à -0,5 si 17,5<variance RCF<22
et à 1 point si variance RCF<17,5), des mouvements des membres supérieurs (0 à
1 point) et inférieurs (0 à 1 point) et d’un oﬀset garantissant un score strictement
positif (2 points). Ce score basique correspond à la moyenne des scores basiques
calculés toutes les minutes.
A partir de ce score basique nous proposons 4 nouveaux scores :
– - Score 1 calculé à partir du rythme cardiaque, des mouvements fœtaux et du
score basique ;
– - Score 2 calculé à partir du rythme cardiaque, des mouvements fœtaux, du
score basique et de la VCT ;
– - Score 3 calculé à partir du rythme cardiaque, des mouvements fœtaux et de
la VCT ;
– - Score 4 calculé à partir des mouvements fœtaux, de la VCT, de la VLT, des
décélérations et du score basique.
Nous avons décidé de classer les fœtus en 4 régions :
– - Une zone de normalité qui regroupe en grande majorité les patientes dont le
fœtus est normal ;
– - Une zone de probable normalité qui regroupe en majorité les patientes dont
le fœtus est normal ou à tendance à la normalité ;
– - Une zone de probable pathologie qui regroupe en majorité les patientes dont
le fœtus présente une pathologie ou une tendance à la pathologie ;
– - Une zone de pathologie qui regroupe en grande majorité les patientes dont
le fœtus présente une pathologie.
Les résultats de la classiﬁcation SVM obtenus avec un polynôme d’ordre 5 et une
contrainte C=900000 procure (voir le tableau 1) une très bonne spéciﬁcité puisqu’elle
est en moyenne de 99,7% pour les 4 scores testés et une assez bonne sensibilité
puisqu’elle est en moyenne 70,8%. Le classiﬁeur identiﬁe très bien les fœtus normaux
alors qu’il lui est plus diﬃcile d’identiﬁer les fœtus pathologiques.
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Résultats Score 1 Score 2 Score 3 Score 4 Moyenne
Erreur totale (%) 10,2 5,1 13,2 1,0 7,4
Sensibilité (%) 58,3 79,2 50 95,8 70,8
Spéciﬁcité (%) 100 100 98,6 100 99,7
Table 8.3 – Classiﬁcation automatique en utilisant SVM et les diﬀérents scores.
Le score 4 procure les meilleures performances puisqu’il aﬃche une sensibilité
de 100% et une spéciﬁcité de 95,8% alors que le score 3 qui est similaire au score
basique aﬃche des performances trop médiocres puisque la sensibilité est de 98,6%
et une spéciﬁcité de 50%.
Les résultats du classiﬁeur SVM basé sur le score 4 sont très encourageants
puisqu’ils démontrent la possibilité de réaliser une très bonne classiﬁcation. Ils dé-
montrent aussi qu’il existe au sein des paramètres du score la présence d’informations
suﬃsantes pour permettre une bonne classiﬁcation. Ces informations toutefois ne
nous sont pas encore accessibles puisqu’elles résultent de traitements non-linéaires.
Leur accessibilité nous serait pourtant d’une grande aide aﬁn d’identiﬁer si possible
les paramètres les plus discriminants en lien avec la pathologie.
Ces résultats doivent toutefois être nuancés puisqu’ils résultent d’un apprentis-
sage. En eﬀet, pour l’instant nous ne pensons pas que la base de données d’apprentis-
sage soit suﬃsamment représentative de tous les cas susceptibles d’être rencontrés en
routine clinique. Le travail à accomplir, relatif à la classiﬁcation, reste encore impor-
tant. D’autres paramètres comme ceux issus de la cardiologie doivent être intégrés
dans la classiﬁcation. Ils constituent à eux seuls une perspective à ce travail.
Enﬁn nous nous interrogeons encore sur la contribution de la corrélation eﬀective
entre les paramètres des scores testés. De prime abord l’association de paramètres
indépendants est la règle en théorie de l’information puisque chacun apporte une
information nouvelle. Ici nous avons montré qu’il était nécessaire de mélanger des
paramètres dépendants pour augmenter la sensibilité de la méthode SVM ce qui va
à l’encontre de la théorie d’information. Une analyse plus poussée de ces liens entre
paramètres devraient sans doute nous éclairer.
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8.3 Classiﬁcation manuelle avec le score basé sur les
états comportementaux
Dans le score basé sur le calcul des états comportementaux, plusieurs critères
relatifs au rythme cardiaque et aux mouvements ont été utilisés. Les critères utilisés,
en lien avec les états comportementaux (1F et 2F ), sont :
– Critère 1 : ligne de base comprise entre 110 et 160 bpm pendant la phase de
sommeil calme (1F ) ;
– Critère 2 : l’existence de deux accélérations pendant la phase de sommeil actif
(2F ) ;
– Critère 3 : l’existence de 4 mouvements (2F ) ;
– Critère 4 : ligne de base comprise entre 110 et 160 bpm pendant la phase de
sommeil actif (2F ) ;
– Critère 5 : l’existence des accélérations pendant la phase de sommeil calme
seulement en présence des mouvements (1F ) ;
– Critère 6 : l’absence des accélérations pendant la phase de sommeil calme
seulement en l’absence des mouvements (1F ) ;
Après lecture et analyse de tous les signaux et critères associés, nous avons re-
porté dans deux tableaux les résultats de notre classiﬁcation manuelle. Cette classi-
ﬁcation a été réalisée en considérant 3 groupes et 2 catégories (Vert pour les fœtus
normaux et Violet pour les fœtus en souﬀrance).
Classiﬁcation
Vert Violet
Groupe_N 85% 15%
Groupe_P2 57% 43%
Groupe_P3 35% 65%
Table 8.4 – Classiﬁcation manuelle à partir du score réduit de Manning.
Le résultat important de cette première étude est que notre classiﬁeur manuel
détecte bien les fœtus normaux et les fœtus en souﬀrance (voir le tableau 8.4). En
eﬀet notre classiﬁeur aﬃche pour Groupe_N 85% de bonnes de détection de fœtus
sains (15% de mal classés) et pour Groupe_P3 65% de fœtus pathologiques (35% de
mal classés). En revanche notre classiﬁeur semble avoir plus de mal pour le groupe
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intermédiaire Groupe_P2.
Si maintenant nous souhaitons plutôt 3 catégories (vert pour les fœtus normaux,
orange pour les fœtus avec doute et rouge pour les fœtus pathologiques), alors le
tableau précédent devient :
Classiﬁcation
Vert Orange Rouge
Groupe_N 85% 15% 0%
Groupe_P2 57% 14% 29%
Groupe_P3 35% 12% 53%
Table 8.5 – Classiﬁcation manuelle à partir du score réduit de Manning.
Ici le classiﬁeur aﬃche (voir le tableau 8.5) pour Groupe_N 85% de bonnes de dé-
tection de fœtus sains (0% de mal classés et 15% intermédiaires) et pour Groupe_P3
53% de fœtus pathologiques (35% de mal classés et 12% intermédiaires). Il semble
qu’un peu plus d’une douzaine de pourcent soit présent dans la nouvelle catégorie
orange quel que soit le groupe considéré.
Finalement, le classiﬁeur a beaucoup de diﬃcultés avec le groupe intermédiaire
ce qui semble logique. Ce point corrobore aussi le fait qu’un certain nombre de
paramètres électroniques puissent discriminer parfaitement des fœtus sains et pa-
thologiques.
Notez que la classiﬁcation faite à partir du score basé sur les 6 critères issus
de l’analyse conjointe du rythme cardiaque et des mouvements fœtaux procure de
meilleurs résultats que le score électronique e-Manning. Malheureusement, l’identi-
ﬁcation automatique des états comportementaux et le calcul du score électronique
à partir de ces critères sont dépendants des valeurs des paramètres utilisés dans
l’analyse des signaux Doppler. Par exemple le choix du seuil utilisé pour déterminer
la présence ou l’absence des mouvements fœtaux globaux reste un problème délicat.
L’absence de l’information sur les mouvements oculaires s’avère importante.
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8.4 Conclusion
Finalement, c’est la classiﬁcation supervisée par SVM qui permet la meilleure
classiﬁcation. Toutefois, de part la complexité de cette approche à haute dimension,
nous avons coupé le ﬁl d’Ariane qui nous relie directement aux paramètres plus
ou moins physiologiques. Il nous faut donc persévérer et sans doute revenir à des
techniques où l’information est encore accessible.
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Conclusion et perspectives
Cette thèse, avait pour objectif d’apprécier l’état de bien-être du fœtus aux dif-
férents stades de la grossesse. Nous avons réalisé l’évaluation de l’état de bien-être
en regroupant les informations du rythme cardiaque et des mouvements fœtaux.
Les informations fournies par le rythme cardiaque et par les mouvements diﬀèrent
dans le cas des fœtus sains en comparaison avec les fœtus en souﬀrance, notamment
de ceux qui souﬀrent d’une hypoxie chronique.
En ce qui concerne le rythme cardiaque fœtal, nous avons implémenté les conﬁ-
gurations existantes des appareils du commerce, et nous avons implémenté et testé
d’autres conﬁgurations. La méthode la plus robuste que nous avons trouvé est la
méthode qui utilise l’autocorrélation et le mélange des informations du rythme car-
diaque fœtal obtenues sur les deux signaux Doppler directionnels.
Dans le cas des mouvements nous avons développé un algorithme qui permet
d’identiﬁer les mouvements spéciﬁques (détectés sur une des deux galettes dédiées
aux membres), globaux (détectés sur les deux galettes dédiées aux membres) et de
rotation (détectés sur les trois galettes). Aussi, nous avons développé l’algorithme qui
détecte les mouvements pseudo-respiratoires. Cependant, ces algorithmes peuvent
être encore améliorés.
L’analyse conjointe du rythme cardiaque fœtal et des mouvements nous a conduit
vers la mise en place des algorithmes qui caractérisent les paramètres fœtaux des
mouvements pendant les états pseudo-comportementaux.
A partir de paramètres calculés, nous avons estimé automatiquement trois cri-
tères du score de Manning, en réalisant le score électronique que nous avons appelé
e-Manning. Aﬁn d’améliorer les performances de la classiﬁcation obtenue avec le
score e-Manning, nous avons étudié l’apport de la classiﬁcation « à vecteurs de sup-
port » et la méthode d’analyse en composantes principales.
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Parmi les scores électroniques il s’avère que la méthode de classiﬁcation par
« vecteurs de support » est la plus eﬃcace.
Dans une étape ultérieure les paramètres du rythme cardiaque seront analysés
pendant chaque état pseudo-comportemental. D’ailleurs, l’analyse manuelle qui a
pris en compte cet aspect oﬀre une bonne classiﬁcation. Nous envisageons que le
nouveau score électronique soit une combinaison de deux scores évalués pendant les
deux états : de repos et d’activité ce qui n’est pas le cas en ce moment. Ce score
prendra en compte aussi les paramètres qui caractérisent la complexité de la série
cardiaque.
En utilisant les nouveaux scores nous souhaitons réaliser la classiﬁcation à partir
de bases de données qui contiennent des enregistrements des paramètres fœtaux
dans le cas d’une pathologie précise. Dans ce cas le but sera tout d’abord d’identiﬁer
la pertinence de chaque paramètre dans le cas de chaque pathologie. Actuellement,
notre base de données contient des fœtus diagnostiqués avec retard de croissance
intra-uterin, mais les causes qui l’ont induit sont diﬀérentes.
Une fois la pertinence de chaque paramètre identiﬁée, nous souhaitons réaliser
la classiﬁcation à partir de la base de données entière, réalisée pendant la durée du
projet.
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Annexe A
Paramètres classiques développés en
obstétrique
A.1 La variabilité à court terme
La valeur prédictive de ce paramètre pour la détection de l’acidose et son inter-
prétation sont présentées dans les tableaux A.1 et A.2.
Nous avons analysé le rythme cardiaque (ﬁchier « ecgca127.edf ») qui fait partie
de la base de données « Non-Invasive Fetal Electrocardiogram Database » accessible
sur www.physionet.org. Le rythme est illustré dans la ﬁgure A.1a. La variabilité à
court terme calculée à partir des intervalles R − R dans ce cas est de 3,81 ms.
Conformément avec les tableaux A.2 et A.3 le médecin interprète ce rythme comme
VCT [ms] Probabilité d’acidose métabolique ou
décès fœtal (exprimée en %)
> 4 0
de 3,5 à 4 8
de 3 à 3,5 29
de 2,5 à 3 33
< 2,5 72
Table A.1 – Valeur prédictive de l’acidose en fonction de la variabilité à courte terme du
rythme cardiaque fœtal d’après [Vergnaud et Levaillant, 2004].
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VCT [ms] Intérprétation
> 5,5 tracé normal du rythme
de 4,5 à 5 tracé douteux du rythme
< 4 tracé anormal du rythme
< 3 tracé préoccupant du rythme
< 2,6 tracé critique
Table A.2 – Interprétation de la variabilité à courte terme du rythme cardiaque fœtal,
d’après [Vergnaud et Levaillant, 2004].
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Figure A.1 – a) Rythme cardiaque fœtal (ﬁchier « ecgca127.edf ») extrait de la base de don-
nées « Non-Invasive Fetal Electrocardiogram Database » accessible sur www.physionet.org ;
b) rythme cardiaque d’un fœtus qui présente une arythmie.
étant anormal avec un risque d’acidose de 8%.
En utilisant la série ECG nous avons calculé la variabilité à court terme pour la
valeur de l’époque de 3,75 s, et 2 s respectivement. Nous illustrons dans les tableaux
A.3 et A.4 les résultats de la variabilité à court terme obtenus pour plusieurs valeurs
des paramètres d’analyse D et W .
Nous pouvons remarquer que la variabilité à court terme augmente avec l’aug-
mentation de D, et elle baisse avec l’augmentation de W . Dans cet exemple elle est
plus petite ici pour la valeur de l’époque de 2 s, mais de notre expérience ce n’est
pas une règle.
Dans le cas d’une époque de 3,75 s (tableau A.3), pour (D,W )=(50,4000) l’ap-
pareil fournit une valeur de la variabilité à courte terme de 2.52 ms. Cette valeur est
interprétée par le médecin comme un tracé préoccupant du rythme avec un risque
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VCT [ms] ; Le temps de l’époque est égal à 3,75 s
D[ms] W [ms]
2000 2250 2500 2750 3000 3250 3500 3750 4000
50 2,90 2,87 2,82 2,79 2,77 2,72 2,67 2,60 2,52
150 2,90 2,86 2,83 2,78 2,75 2,72 2,67 2,60 2,53
250 2,90 2,86 2,82 2,78 2,75 2,72 2,67 2,61 2,54
750 3,01 2,90 2,81 2,82 2,76 2,67 2,68 2,62 2,54
1250 3,00 2,91 2,88 2,80 2,73 2,71 2,66 2,62 2,57
3750 4,44 4,16 3,96 3,83 3,51 3,27 3,28 3,13 3,00
Table A.3 – La valeur de la variabilité à court terme pour la valeur de 3,75 secondes,
dans le cas du rythme cardiaque (ﬁchier « ecgca127.edf ») extrait de la base de données
« Non-Invasive Fetal Electrocardiogram Database », accessible à www.physionet.org.
VCT [ms] ; Le temps de l’époque est égal à 2 s
D[ms] W [ms]
2000 2250 2500 2750 3000 3250 3500 3750 4000
50 2,68 2,54 2,40 2,27 2,17 2,07 2,00 1,93 1,86
100 2,68 2,55 2,40 2,28 2,17 2,07 2,00 1,93 1,86
200 2,69 2,56 2,41 2,29 2,19 2,08 2,00 1,94 1,86
400 2,72 2,59 2,43 2,31 2,20 2,09 2,01 1,94 1,87
500 2,71 2,60 2,43 2,32 2,20 2,09 2,01 1,94 1,85
1000 2,81 2,69 2,50 2,39 2,27 2,13 2,05 2,01 1,91
2000 3,30 3,09 2,79 2,62 2,43 2,27 2,22 2,19 2,13
Table A.4 – La valeur de la variabilité à court terme pour la valeur de 2 secondes, dans
le cas du rythme cardiaque (ﬁchier « ecgca127.edf ») extrait de la base de données « Non-
Invasive Fetal Electrocardiogram Database », accessible à www.physionet.org.
d’acidose métabolique de presque 72%. Dans ce cas si le médecin ne veut pas prendre
de risque, il décidera l’accouchement.
Par contre, si nous utilisons les paramètres (D,W )=(3750,3750), la valeur de la
variabilité est de 3,13 ms. Le médecin sait que le tracé est anormal mais le risque
d’acidose est de seulement 29%. Dans ce cas sa décision sera très probablement
d’attendre l’évolution du fœtus. Il faut noter que pour (D,W )=(3750,2000), la va-
riabilité à court terme peut atteindre des valeurs qui sont plutôt rassurantes pour le
médecin, alors que ce n’est pas le cas.
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VCT [ms] ; Le temps de l’époque est égal à 3,75 s
D[ms] W [ms]
2000 2250 2500 2750 3000 3250 3500 3750 4000
50 - 29,87 28,18 27,12 25,57 23,99 22,92 22,27 21,53
150 - 30,04 28,14 27,17 25,80 24,02 22,83 22,18 21,48
250 - 30,04 28,19 27,23 25,67 23,98 22,75 21,85 21,30
750 - 31,81 28,00 28,10 27,03 25,58 23,39 21,85 21,08
1250 39,46 34,71 29,91 30,23 30,29 28,64 26,25 24,83 22,59
3750 59,04 50,77 44,11 45,92 45,80 43,24 40,01 36,95 31,42
Table A.5 – La valeur de la variabilité à court terme pour la valeur de 3,75 secondes,
dans le cas du rythme cardiaque d’un fœtus qui présente une arythmie ( (-) signiﬁe que la
variabilité n’a pas été calculée).
Dans le cas d’une époque de 2 s, les valeurs de la variabilité à court terme sont
plus petites que dans le cas de l’époque de 3,75 s. Nous observons que le simple
changement de la valeur Tep peut modiﬁer l’interprétation des résultats. Cet aspect
est moins important pour un système qui réalise seulement le monitorage du rythme
cardiaque. Au contraire, dans le cas d’un système qui propose de classiﬁer les fœtus,
l’inﬂuence du choix des paramètres d’analyse sur les valeurs des paramètres doit
être maitrisée. Notez que pour le tracé de la ﬁgure A.1a nous ne connaissons pas la
pathologie du fœtus.
Par contre, dans la ﬁgure A.1b nous avons illustré un rythme cardiaque fœtal qui
présente une arythmie. Le tableau A.4 montre les résultats obtenus pour une valeur
de l’époque de 3,75 s. Dans ce cas, la valeur de la VCT est toujours supérieure à 5,5
ms, donc le tracé est normal avec une probabilité nulle d’acidose ou décès fœtal. Cet
exemple montre qu’une valeur très grande peut signiﬁer aussi la souﬀrance fœtale,
et que les tableaux A.1 et A.2 n’ont aucun sens pour cette pathologie.
A.2 Variabilité à long terme
Nous avons calculé la variabilité à long terme aussi dans le cas du fœtus (ﬁchier
« ecgca127.edf ») extrait de la base de données « Non-Invasive Fetal Electrocardio-
gram Database » accessible sur www.physionet.org. Ce rythme a été illustré dans
la ﬁgure A.1a. La valeur de la variabilité à long terme calculée sur la série ECG a
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VLT [bpm] ; Le temps de l’époque est égal à 3,75 s
D[ms] W [ms]
2000 2250 2500 2750 3000 3250 3500 3750 4000
50 3,82 3,79 3,77 3,76 3,76 3,75 3,74 3,70 3,67
150 3,84 3,79 3,78 3,76 3,75 3,74 3,73 3,70 3,66
250 3,86 3,81 3,78 3,76 3,75 3,74 3,73 3,70 3,67
750 3,93 3,90 3,79 3,80 3,76 3,71 3,73 3,68 3,65
1250 4,03 3,95 3,91 3,90 3,75 3,76 3,72 3,70 3,67
3750 5,08 4,92 4,62 4,58 4,32 4,22 4,22 4,23 4,17
Table A.6 – La valeur de la variabilité à long terme pour la valeur de 3.75 secondes,
dans le cas du rythme cardiaque (ﬁchier « ecgca127.edf ») extrait de la base de données
« Non-Invasive Fetal Electrocardiogram Database », accessible à www.physionet.org.
VLT [bpm] ; Le temps de l’époque est égal à 2 s
D[ms] W [ms]
2000 2250 2500 2750 3000 3250 3500 3750 4000
50 4,82 4,75 4,61 4,48 4,38 4,28 4,23 4,15 4,10
100 4,82 4,75 4,62 4,49 4,38 4,28 4,22 4,15 4,10
200 4,82 4,74 4,63 4,50 4,41 4,30 4,22 4,15 4,10
400 4,82 4,74 4,66 4,51 4,44 4,32 4,23 4,17 4,07
500 4,82 4,72 4,67 4,53 4,42 4,33 4,22 4,18 4,06
1000 4,91 4,87 4,67 4,55 4,55 4,40 4,23 4,18 4,10
2000 5,47 5,38 4,91 4,75 4,63 4,60 4,49 4,43 4,42
Table A.7 – La valeur de la variabilité à long terme pour la valeur de 2 secondes, dans
le cas du rythme cardiaque (ﬁchier « ecgca127.edf ») extrait de la base de données « Non-
Invasive Fetal Electrocardiogram Database », accessible à www.physionet.org.
été de 7,92 bpm. Les tableaux A.6 et A.7 montrent les résultats obtenus après le
« traitement Doppler » dans le cas de la variabilité à long terme.
Notez que la variabilité à long terme varie aussi en fonction des paires (D,W )
pour la même valeur de l’époque (Tep). Notez aussi que la variabilité à long terme
augmente si nous baissons la valeur de Tep de 3,75 s à 2 s. Ce point va à rebours de
la variabilité à court terme, pour laquelle une baisse de la valeur de l’époque de 3,75
s à 2 s a impliqué une baisse de la variabilité à court terme.
Par exemple, pour la paire (D,W )=(50,2000) la variabilité à long terme augmente
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de 3,82 bpm pour la valeur de l’époque de 3,75 s (tableau A.6), à 4,82 bpm pour
une valeur de l’époque de 2 s (tableau A.7). Pour la même paire (D,W )=(50,2000)
la variabilité à courte terme baisse de 2,90 ms pour une époque de 3,75 s (tableau
A.3), à 2,68 ms pour une valeur de l’époque de 2 s (tableau A.4).
En conclusion, le changement des paramètres d’analyse du signal Doppler peut
inﬂuencer certains paramètres cardiaques dans un sens qui rassure plutôt, alors que
pour d’autres paramètres l’inﬂuence peut être dans un sens qui inquiète. D’après
les connaissances de l’auteur cet aspect n’est pas présenté clairement dans la litté-
rature actuelle. Un score électronique basé sur ces paramètres ou une classiﬁcation
automatique doit tenir compte de cet aspect.
A.3 Rythme cardiaque fœtal de base
Le rythme cardiaque fœtal de base est le rythme cardiaque fœtal moyen en
l’absence d’accélérations et de décélérations. La valeur normale de ce paramètre est
comprise entre 110 bpm et 160 bpm [SOGC, 2007].
Il y a deux algorithmes décrits dans la littérature qui calcule la ligne de base, ce-
lui de Dawes [Dawes et al., 1981, Dawes et al., 1982, Pardey et al., 2002] et celui de
Mantel [Mantel et al., 1990]. Une analyse détaillée de l’inﬂuence de la ligne de base
sur le nombre d’accélérations et de décélérations a été publié par [Jesewski et al., 2003].
Cependant, la ligne de base est diﬃcile à établir dans les zones non-stationaires
du rythmes. Une telle situation a été évoquée dans [Dawes et al., 1982]. Le problème
est illustré dans la ﬁgure A.2, où le rythme varie entre deux limites normales. Si on
place la ligne de base à la valeur maximale du rythme (la ligne bleue dans les ﬁgures
A.2a et A.2b), d’après les déﬁnitions nous comptons des décélérations. Si on place
la ligne de base à la valeur minimale du rythme (la ligne rouge dans les ﬁgures A.2a
et A.2b), nous comptons des accélérations.
Si nous calculons la ligne de base comme la moyenne du rythme cardiaque (la
ligne en bleu clair dans les ﬁgures A.2a et A.2b), il est possible qu’aucune accélération
ou décélération soit comptée si la variabilité a long terme n’est pas suﬃsamment
grande. D’autre part, pour une variabilité à long terme plus grande il est possible
de compter aussi bien des accélérations que des décélérations comme dans le cas de
la ﬁgure A.2b.
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Figure A.2 – Le choix de la ligne de base inﬂuence l’interprétation du tracé du rythme
cardiaque.
L’algorithme de [Dawes et al., 1981], implémenté dans l’appareil Oxford SONI-
CAID, permet l’implémentation en temps réel, tandis que l’algorithme de Mantel
nécessite l’enregistrement entier du rythme cardiaque [Mantel et al., 1990]. En fonc-
tion de l’algorithme, le nombre d’accélérations ou de décélérations peut être diﬀérent.
Nous avons implémenté les deux algorithmes. D’un point de vue de temps de cal-
cul la détermination du rythme cardiaque de base est rapide, et pour éliminer les
problèmes de l’algorithme de Dawes évoqués par [Pardey et al., 2002], nous avons
choisi l’algorithme de [Mantel et al., 1990].
Nous avons trouvé que 5 examens du Groupe_N présentent une ligne de base
en dehors des limites normales, comme illustré dans le tableau A.8. Dans tous les
cas du Groupe_N, la ligne de base a été évaluée légèrement supérieure à 160 (entre
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Nombre d’examens/semaine d’aménorrhée
24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 Total
Groupe_N 0 6 7 15 4 10 6 11 5 6 3 10 1 3 2 1 0 90
ExRet 0 6 5 13 4 9 6 10 2 5 1 6 1 3 2 1 0 74
≥ 110 et ≤ 160 0 4 4 13 4 8 6 9 2 5 1 6 1 3 2 1 0 69
< 110 or > 160 0 2 1 0 0 1 0 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 5
Groupe_P2 0 0 1 0 1 0 1 1 3 4 2 1 1 1 0 0 0 16
ExRet 0 0 1 0 1 0 0 0 2 1 0 1 5 0 0 0 0 11
≥ 110 et ≤ 160 0 0 1 0 1 0 0 0 1 1 0 0 5 0 0 0 0 9
< 110 or > 160 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0 0 1 0 0 0 0 0 2
Groupe_P3 2 0 5 4 6 9 5 6 3 4 0 0 0 0 0 0 0 44
ExRet 2 0 5 4 5 8 5 4 3 1 0 0 0 0 0 0 0 37
≥ 110 et ≤ 160 2 0 5 3 3 6 5 1 3 1 0 0 0 0 0 0 0 29
< 110 or > 160 0 0 0 1 2 2 0 3 0 0 0 0 0 0 0 0 0 8
Table A.8 – Le nombre d’examens qui présentent une ligne de base dans l’intervalle normal
en fonction de l’âge gestationnel (semaine d’aménorrhée) pour les groupes Groupe_N,
Groupe_P2, Groupe_P3 ; ExRet est le nombre d’examens de 29 minutes retenus dans
l’analyse ; ≥ 110 et ≤ 160 correspond au nombre d’examens qui présentent une ligne de
base comprise dans les limites normales ; < 110 or > 160 correspond au nombre d’examens
qui ont une ligne de base anormale.
160 et 168). Ces valeurs élevées de la ligne de base ont été obtenues pour des fœtus
avec un âge gestationnel inférieur à la 31-ième semaine d’aménorrhée. Sachant que
la ligne de base baisse avec l’âge gestationnel ces résultats peuvent être interprétés
par le médecin comme étant normaux.
Pour le Groupe_P2 nous avons trouvé deux examens pour lesquels la ligne de
base est en dehors des limites normales. Parmi les deux, l’un présent une ligne de
base élevée d’environ 178 bpm. Dans le cas du Groupe_P3 un total de huit examens
présentent une ligne de base anormale, deux étant autour de 90 bpm, alors que les
six autres sont plus grands de 170 bpm.
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A.4 Le nombre de périodes à haute et basse varia-
bilité (PHV, PBV)
Ces paramètres sont calculés seulement par le système de référence Oxford SO-
NICAID [Dawes et al., 1991, Pardey et al., 2002]. Guzman [Guzman et al., 1996] a
montré que ces paramètres sont en corrélation avec le niveau du pH dans l’artère
ombilicale (le sang de l’organisme fœtal chargé en dioxyde de carbone se dirige vers
le placenta à travers l’artère ombilicale).
Si pendant 5 minutes sur 6 minutes consécutives la variabilité à long terme est
supérieure à 32 ms, alors nous considérons la détection d’une période de haute
variabilité du rythme cardiaque. Par exemple, si pour 6 minutes consécutives nous
avons les valeurs 35 ms, 45ms, 32 ms, 27 ms, 34 ms, 36 ms, alors nous comptons
une période à haute variabilité, parce qu’il y a 5 valeurs plus grandes que 32 ms.
Pour une valeur plus petite de 32 ms pour 5 minutes sur 6 minutes consécutives, on
considère une période à basse variabilité.
Dans le tableau A.9 nous présentons les résultats trouvés à partir de notre base
de données dans le cas des périodes à hautes variations. Les résultats sont illustrés en
fonction de l’âge gestationnel. Nous avons trouvé que parmi les examens du groupe
Groupe_N seulement 77,03% des examens possèdent une haute variation.
Pour le groupe Groupe_P2 un pourentage de 81,82% d’examens présente de
périodes à haute variation. Finalement, dans le groupe Groupe_P3 67,57% des exa-
mens présentent au moins un épisode à haute variation. Ce paramètre ne peut pas
discriminer les fœtus de notre base de données.
Dans le tableau A.10 nous présentons les résultats trouvés à partir de notre base
de données dans le cas des périodes à basse variation. Nous avons cherché les examens
qui ne présentent pas de telles périodes. L’absence de ces périodes indique une acti-
vité fœtale. Nous avons trouvé que 32 examens (soit 43,24%) du groupe Groupe_N
ne possèdent pas des périodes à basse variation. Dans le cas du Groupe_P3, 40,54%
n’en présentent pas. De façon similaire avec les autres paramètres, ce paramètre ne
discrimine pas non plus les groupes.
153
ANNEXE A. PARAMÈTRES CLASSIQUES DÉVELOPPÉS EN
OBSTÉTRIQUE
Nombre d’examens/semaine d’aménorrhée
24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 Total
Groupe_N 0 6 7 15 4 10 6 11 5 6 3 10 1 3 2 1 0 90
ExRet 0 6 5 13 4 9 6 10 2 5 1 6 1 3 2 1 0 74
≥ 1 0 5 4 12 3 6 5 7 1 4 1 1 1 1 2 1 0 57
= 0 0 1 1 1 1 3 1 3 1 1 0 2 0 2 0 0 0 17
Groupe_P2 0 0 1 0 1 0 1 1 3 4 2 1 1 1 0 0 0 16
ExRet 0 0 1 0 1 0 0 0 2 1 0 1 5 0 0 0 0 11
≥ 1 0 0 0 0 1 0 0 0 2 1 0 1 4 0 0 0 0 9
= 0 0 0 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0 0 0 0 2
Groupe_P3 2 0 5 4 6 9 5 6 3 4 0 0 0 0 0 0 0 44
ExRet 2 0 5 4 5 8 5 4 3 1 0 0 0 0 0 0 0 37
≥ 1 2 0 4 2 2 6 3 2 2 1 0 0 0 0 0 0 0 25
= 0 0 0 0 2 3 2 2 2 1 0 0 0 0 0 0 0 0 12
Table A.9 – Le nombre d’examens qui présentent des périodes à haute variation en fonction
de l’âge gestationnel (semaine d’aménorrhée) pour les groupes Groupe_N, Groupe_P2,
Groupe_P3 ; ExRet est le nombre d’examens de 29 minutes retenus dans l’analyse ; ≥ 1, =
0 correspond aux nombres d’examens qui présentent au moins une période à haute variation
et aucune période à haute variations, respectivement.
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Nombre d’examens/semaine d’aménorrhée
24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 Total
Groupe_N 0 6 7 15 4 10 6 11 5 6 3 10 1 3 2 1 0 90
ExRet 0 6 5 13 4 9 6 10 2 5 1 6 1 3 2 1 0 74
≥ 1 0 4 1 2 3 8 4 4 2 2 0 6 0 3 1 1 0 42
= 0 0 2 4 10 1 1 2 6 0 3 1 0 1 0 1 0 0 32
Groupe_P2 0 0 1 0 1 0 1 1 3 4 2 1 1 1 0 0 0 16
ExRet 0 0 1 0 1 0 0 0 2 1 0 1 5 0 0 0 0 11
≥ 1 0 0 0 0 1 0 0 0 0 1 0 1 0 0 0 0 0 3
= 0 0 0 1 0 0 0 0 0 2 0 0 0 5 0 0 0 0 8
Groupe_P3 2 0 5 4 6 9 5 6 3 4 0 0 0 0 0 0 0 44
ExRet 2 0 5 4 5 8 5 4 3 1 0 0 0 0 0 0 0 37
≥ 1 0 0 2 3 3 8 1 4 0 1 0 0 0 0 0 0 0 22
= 0 2 0 3 1 2 0 4 0 3 0 0 0 0 0 0 0 0 15
Table A.10 – Le nombre des examens qui présentent des périodes à basse variation
en fonction de l’âge gestationnel (semaine d’aménorrhée) pour les groupes Groupe_N,
Groupe_P2, Groupe_P3 ; ExRet est le nombre d’examens de 29 minutes retenus dans
l’analyse ; ≥ 1, = 0 est le nombre d’examens qui présentent au moins une période à basse
variation, ou aucune période à basse variation, respectivement.
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Annexe B
Paramètres développés en cardiologie
B.1 Paramètres fréquentiels
Les paramètres fréquentiels développés en cardiologie pour l’analyse du rythme
cardiaque sont :
1. l’énergie de la bande très basse fréquence (VLF - very low frequency) ;
2. l’énergie de la bande basse fréquence (LF - low frequency) ;
3. l’énergie de la bande haute fréquence (HF - high frequency).
Un 4-ième paramètre calculé est le rapport LF/HF entre les énergies de bandes
basses et hautes fréquences. Nous n’avons pas pris en compte la bande des très
basses fréquences (UVLF - ultra very low frequency), [TaskForce, 1996] parce que
la signiﬁcation de l’énergie de cette bande n’est pas encore claire. La bande VLF est
comprises entre 0,003-0,04 Hz, la bande LF est comprise entre 0,04-0,15 Hz, tandis
que la bande HF est comprise entre 0,15 et 0,4 Hz.
B.2 Les paramètres de complexité
Ces mesures quantiﬁent la densité des points récurrents de la matrice des ré-
currences et mettent en évidence les changements de mode de fonctionnement d’un
système dynamique [Marwan et al., 2002, Marwan et al., 2007]. Les paramètres que
nous avons implémentés sont :
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1. Pourcentage des récurrences (RR) : ce paramètre quantiﬁe la probabilité de
trouver un point récurrent dans la matrice de récurrence. Il est décrit par :
RR(r) =
1
N2
N∑
i,j=1
RPi,j. (B.1)
2. Pourcentage de déterminisme (DET) : ce paramètre correspond aux points de
récurrence qui forment les lignes de longueur minimum égales à 2, parallèles
à la diagonale de la matrice. Dans l’équation B.2 nous avons noté P (l) la
distribution des lignes de longueur l dans la matrice. Autrement dit, P (l)
est l’histogramme des longueurs. Ce paramètre mesure le déterminisme ou la
prédictibilité du système.
DET (r) =
N∑
l=lmin
l · P (l)
∑N
i,j=1 RPi,j
. (B.2)
3. La longueur diagonale moyenne (Lmoy) : elle caractérise le temps moyen pen-
dant lequel deux segments consécutifs du signal sont quasiment identiques.
Marwan [Marwan et al., 2007] interprète ce paramètre comme le temps moyen
pendant lequel on peut prédire le signal. La longueur diagonale moyenne est :
Lmoy(r) =
N∑
l=lmin
l · P (l)
N∑
l=lmin
P (l)
, (B.3)
où nous avons noté avec P (l) l’histogramme des longueurs, N la longueur
maximale (la diagonale de la matrice), et lmin la plus petite valeur des lignes
parallèles avec la diagonale. Dans l’équation B.3 la longueur lmin a été choisie
égale avec 2.
4. La longueur maximale (Lmax) : c’est la longueur la plus grande parmi toutes les
longueurs parallèles à la diagonale. Ce paramètre donne la plus grande durée
pour laquelle le système reste dans un état « identique ». D’après Eckman
[Eckman et al., 1987] ce paramètre est corrélé avec le plus grand exposant
positif de Lyapunov. Dans la relation B.4, Nl représente le nombre total des
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lignes parallèles à la diagonale :
Lmax = max︸︷︷︸
i=1,Nl
(li). (B.4)
5. La divergence (DIV ) : la divergence est égale à l’inverse de la longueur maxi-
male. Si un signal est non-corrélé, alors les lignes parallèles à la diagonales
seront de plus en plus courtes, et la divergence de plus en plus grandes :
DIV =
1
Lmax
. (B.5)
6. Entropie (ENTR) : le paramètre calcule l’entropie de Shannon, en caractéri-
sant la complexité de la matrice RP. La valeur p(l) dans la formule B.6 est la
probabilité qu’une ligne de valeur l apparaît dans la matrice RP :
ENTR = −
N∑
l=lmin
p(l) · ln p(l). (B.6)
B.3 Paramètres fusionnés mouvements & rythme
Nous décrivons dans la suite la procédure de calcul automatique des périodes qui
caractérisent les états comportementaux. Notre calcul est à la base des tableaux 2.1
et 2.2. Pour illustrer le calcul nous avons choisi un examen (la ﬁgure 4.9a) de notre
base de données.
Pour déterminer les périodes de l’enregistrement qui correspondent aux diﬀé-
rents états comportementaux, il est nécessaire d’analyser simultanément le rythme
cardiaque et les mouvements.
B.3.1 Traitement du rythme cardiaque
Le tableau 2.1 montre que les informations nécessaires pour identiﬁer les zones A,
B, C et D du rythme cardiaque qui correspondent aux pseudo-états 1F , 2F , 3F et 4F
respectivement, sont la variabilité à long terme et les accélérations (liées forcément
aux mouvements).
Tout d’abord nous calculons la variabilité à long terme qui se calcule à partir
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de l’équation 6.2 en utilisant une fenêtre glissante de 3 minutes (Nep=48) (voir la
ﬁgure 4.9b). Nous avons balayé tout le corpus et nous avons calculé l’évolution au
cours du temps du maximum et du minimum du rythme cardiaque à l’intérieure
de la fenêtre (illustrées en continu et en pointillé dans la ﬁgure B.1c). La diﬀérence
entre le maximum et le minimum représente la variabilité à long terme, et elle est
illustrée dans la ﬁgure B.1c et B.2a.
La variabilité à long terme est comparée à un seuil ﬁxé à 10 bpm comme indiqué
dans le tableau 2.1. Pour déterminer la variabilité à long terme du pseudo-l’état 4F
nous avons ﬁxé un seuil de 20 bpm. Nous avons noté les signaux binaires obtenus
après le seuillage et qui indiquent les caractéristiques de la variabilité à long terme
des quatre pseudo-états avec V LTA, V LTB, V LTC et V LTD.
Le signal d’accélération illustré dans la ﬁgure B.1a subi une convolution avec
un signal rectangulaire de largeur 3 minutes [Rizzo et al., 1988]. Le traitement est
illustré dans la ﬁgure B.3. Nous notons ce signal avec ACC.
Au ﬁnal, les signaux V LTA, V LTB, V LTC , V LTD et ACC sont combinés avec
le signal issu du traitement des mouvements.
B.3.2 Traitement des mouvements
Tout d’abord le signal qui identiﬁe les mouvements de rotation est identiﬁé.
Ce signal subit la convolution avec le signal rectangulaire de largeur 3 minutes
[Rizzo et al., 1988]. Pour cet examen ces signaux sont illustrés dans la ﬁgure B.4.
Nous notons le signal après la convolution avec Mvts.
B.3.3 Traitement conjoint du rythme et des mouvements
En utilisant les signaux V LTA, V LTB, V LTC , V LTD, ACC et Mvts nous avons
calculé les signaux qui indiquent les états pseudo-comportementaux. Nous expliquons
la démarche pour le signal qui indiquera le pseudo-l’état 1F . Nous notons ce signal
avec S1F . Parce que l’information de mouvement des yeux n’est pas disponible, nous
ignorons ce signal. Donc, le signal S1F est donné par l’équation B.7 :
S1F = RCFA & Mvts, (B.7)
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Figure B.1 – Le calcul de la variabilité à long terme pour un tracé du rythme cardiaque.
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Figure B.2 – Détermination des signaux binaires A, B, C et D nécessaires pour identiﬁer
les périodes qui caractérisent les états comportementaux.
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Figure B.3 – Détermination du signal binaire d’accélérérations ACC pour identiﬁer les
périodes qui caractérisent les états comportementaux.
où nous avons noté avec RCFA le signal binaire :
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Figure B.4 – Détermination du signal des mouvements binaire Mvts nécessaire pour
identiﬁer les périodes qui caractérisent les états comportementaux.
RCFA = (V LT ≤ 10bpm) & ( (ACC&Mvts) & ((∼ ACC) & (∼Mvts)) (B.8)
L’équation B.8 traduit la phrase du tableau 2.1 : « les accélérations sont stric-
tement liées aux mouvements ». Nous avons traduit cette phrase par : soient des
accélérations et des mouvements présents en même temps (ACC&Mvts) soient ab-
sents en même temps ((∼ ACC) & (∼Mvts)).
La combinaison de la formule B.7 et de la formule B.8 permet d’obtenir le signal
binaire qui correspond au pseudo-l’état comportemental 1F . Au ﬁnal nous avons
obtenus 4 signaux binaires qui identiﬁent dans le temps les pseudo-états 1F , 2F , 3F
et 4F .
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1. Introduction
Continuous monitoring of fetal parameters has shown its advantages in es-
timating fetal wellbeing [1]. According to the report of Society for Maternal-
Fetal Medicine’s [2], continuous fetal heart rate monitoring has reduced in-
fant mortality. The development or the improvement of noninvasive methods
dedicated to continuous fetal monitoring are therefore of major interest.
An important parameter in assessing fetal wellbeing is the variability in
fetal heart rate, which is the variation between intervals of two consecutive
heart beats. The variability it is an indicator of central nervous system
development [3, 4, 5]. It characterizes fetal behaviour states [6, 7, 8], which
are an indicator of further neurological evolution [9]. Its analysis provides a
good indication of fetal distress [10], and identiﬁes fetuses with intrauterine
growth retardation [11]. According to Dawes criteria [12] a variability of 4
ms is a predictor of the lack of acidosis, while a value of 2.6 ms is critical
for the fetus. In the normal range of fetal heart rate (110-160 bpm) the 4
ms correspond to an accuracy estimation of the fetal heart rate of 0.81 bpm,
while 2.6 ms correspond to 0.52 bpm (Appendix A). Others authors [13]
suggest that to analyze fetal heart rate variability correctly, it is necessary
to estimate the heart rate to an accuracy of 0.25 bpm. A good estimate of
fetal heart rate, and hence of heart rate variability, is therefore essential.
Several methods are available to assess fetal heart rate. These methods
diﬀer either at the level of the Doppler signal (directional or non-directional),
or at the level of the algorithm that estimates the heart rate. For example,
existing devices on the market like Sonicaid Oxford (Oxford Sonicaid In-
struments, Abington, UK) [14], Hewlett-Packard 8030A (Hewlett-Packard,
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Palo Alto, CA, USA) [15], Philips Avalon F40 (Philips, Amsterdam, Nether-
lands) use the envelope of the non-directional Doppler signal. Other authors
[16, 17] have used the envelope of the directional Doppler signal. Two algo-
rithms are commonly used to estimate the heart rate: those based on cross-
correlation (Oxford Sonicaid) and those based on autocorrelation (Hewlett-
Packard 8030A, Philips Avalon F40). These algorithms have been applied ei-
ther directly on the Doppler signal envelope (directional or non-directional),
or on the signals resulted after discrete wavelet decomposition of the enve-
lope. In the latter case, the ﬁnal estimated heart rate involves a fusion of
diﬀerent estimates [16].
In this study, we ﬁrst veriﬁed whether the currently pulsed Doppler tech-
niques used in commercial devices ensure such accuracy, and we propose
here some recommendations regarding parameter settings. We also compare
the techniques used in commercial devices with other pulsed Doppler tech-
niques that use directional Doppler signal. We evaluated the achievements of
all these techniques empirically (bias of the estimated heart rate, detection
probability, false alarm probability).
The originality of this work lies in the recommendations on the parame-
ter settings of the system, and the speciﬁcation of the individual limitations
of each technique. Finally, to improve detection probability, a new method
based on the fusion of heart rates obtained from directional signals is pro-
posed.
The paper is organized as follows. First in section Materials and Methods
we describe our Doppler system, the patients, the real and simulated signals,
and the heart rate estimators that were studied. The results obtained are
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presented and discussed in sections Results and Discusions, respectively. Fi-
nally, our conclusions are set out in section Conclusions.
2. Materials and Methods
In this section we describe the Doppler system we developed, the patients,
and the synthetic signals used for the comparison of each estimator. The
synthetic signals are inferred from real signals. Finally, we present the various
existing techniques for fetal heart rate estimation and we present a new
technique based on a fusion procedure.
2.1. The Doppler system
In order to evaluate fetal wellbeing objectively and to classify the fetus, we
co-developed the pulsed, multi-transducer, multi-channel Doppler Actifoetus
unit with Althaïs Technologies (Tours, France).
Our system (Fig. 1), comprised a personal computer (PC) and our Acti-
foetus unit. The Actifoetus unit contained three groups of four transducers
and a Doppler acquisition board. The detailed operating functions of the
acquisition board were presented in [18].
The transducers exploring the fetal heart were non-focused and mono-
element. They were circular in shape, with a diameter of 13.5 mm and an
acoustic power of 1 mW/cm2. Geometrically, the transducers were located
at the center of gravity and at the tops of an equilateral triangle of sides
measuring 40.7 mm.
The transducers were placed on the mother’s abdomen. They transmitted
a sinusoidal pulse at 2.25 MHz with a pulse repetition frequency (PRF) of 1
kHz. The wave was propagated through the mother’s abdomen towards the
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Figure 1: The Doppler system consisting of a personal computer and our
Actifoetus unit.
fetal heart. The backscattered signal was recorded from ﬁve diﬀerent depths,
annotated D1 . . .D5. Note, only one channel was considered in the present
study.
The ultrasound signal received was converted into an electrical signal and
ampliﬁed to compensate for the attenuation of 1 dB/cm/MHz. The signal
was then demodulated in phase (I) and quadrature (Q) [19]. After demod-
ulation, the signals were digitized. The digital outputs of the converters
represented the digital Doppler signal.
2.2. Patients
The Doppler signals were acquired at CHRU "Bretonneau" Tours, France.
The consent of each patient was obtained and the study was approved by the
ethics committee of the Clinical Investigation Centre for Innovative Tech-
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Figure 2: A real Doppler signal (PRF = 1 kHz) of 1000 ms, recorded with the
second transducer at the fourth-channel: a) Rectiﬁed Doppler signal (dashed
line) and its envelope (solid line); b) The envelopes of rectiﬁed directional
signals corresponding to ultrasound scatters getting close to transducer (solid
line), and moving away from transducer (dash-dot line), respectively.
(a) Envelope of the real rectified non-directional Doppler signal
0 100 200 300 400 500 600 700 800 900 10000
30
60
90
120
150
Time [ms]
Amp
litud
e
 
 
Rectified non−directional signal
Envelope of the rectified
non−directional signal
(b) Envelopes of real rectified directional signals
0 100 200 300 400 500 600 700 800 900 1000−150
−120
−90
−60
−30
0
30
60
90
120
150
Time [ms]
Amp
litud
e
 
 
xB
xF 
nology of Tours (CIC-IT 806 CHRU of Tours). Patients were older than
eighteen years and pregnancy was singular. The recordings were made dur-
ing the twenty-ﬁfth and fortieth gestational weeks. All fetus had a normal
evolution during pregnancy.
2.3. Simulation
Because it was diﬃcult to quantify the achievements of the estimation
techniques directly on the real signals, and because there was no suitable
model, we generated synthetic signals. To make these signals as realistic
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as possible, we proceeded in two stages: an analyzing stage deducing the
characteristics of the real Doppler signal envelope, and a synthesis phase
providing the realistic simulated signals. Figure 2a-2b shows 1000 ms of
the envelope of a real rectiﬁed non-directional Doppler signal, and the two
envelopes of corresponding rectiﬁed directional signals obtained from the
I and Q signals [19, 20]. The synthetic envelope signal was calculated as
follows:
xe(t) = xB(t) + xF (t), (1)
where xB(t) and xF (t) are the envelopes of directional rectiﬁed Doppler sig-
nals produced by the scatters that get close, and move away from the trans-
ducer, respectively.
We veriﬁed (ﬁgure 2a-2b), that the envelope of the real rectiﬁed non-
directional Doppler signal had the signatures of both envelopes of the recti-
ﬁed directional signals. For example, at around 500 ms the envelope of the
rectiﬁed non-directional signal was mainly inﬂuenced by scatters that came
close to the transducer, while at around the 400 ms we observed the inﬂuence
of movements away from the transducer. The alternating inﬂuence of these
two movements determined the envelope of the non-directional signal.
2.3.1. Analysis of real directional signals
Figure 3 shows 2000 ms of the envelope of a real rectiﬁed directional
Doppler signal. In order to ﬁnd the important parameters required for the
synthesis of this signal, we extracted its intrinsic features (the number and
amplitudes of the peaks, the time delays between the peaks, and the diﬀer-
8
Figure 3: Envelope of a real rectiﬁed directional Doppler signal of 2000 ms.
The parameters deﬁning the synthetic signal are the amplitudes and du-
rations of peaks, the time delays and the diﬀerences in amplitude of two
consecutive peaks over time.
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ences in amplitude between the peaks). The values of these parameters were
evaluated by considering a quasi-constant fetal heart rate.
Figure 3 represents a sequence of several patterns. These patterns were
made up of peaks that corresponded to movements of the fetal heart. From
our analysis it appeared that the most likely pattern was that with four peaks.
Note that this signature composed of four peaks could vary considerably
from one beat to another, and it was similar to that identiﬁed by Jezewski
[13]. Among all these patterns, the most likely was the pattern with peaks
in the order 2143, i.e. the highest peak M1 was in second position, the
second highest peak M2 was in ﬁrst position, etc.. For the 2143 pattern, we
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evaluated the amplitudes of each peak (M1, M2, M3, M4), the durations of
the peaks (T1, T2, T3, T4), the time delays between two consecutive peaks
(dP1P2, dP2P3, dP3P4), and the diﬀerences in amplitude of two consecutive
peaks (dM2M1, dM1M4, dM4M3). The results of this statistical analysis are
reported in Appendix B.
As the patterns observed in Figure 3 were noisy, we decided to assess the
noise level in order to simulate noisy synthetic Doppler signals. We assessed
the signal to noise ratio (SNR) as follows:
SNR = 10 · log10
(
PA
PP
)
, (2)
where PA and PP are the powers of the active and passive regions, respec-
tively. We considered the active region as the area containing the pattern
peaks, while the passive region did not contain them. Using equation 2 we
found that the SNR calculated on our real signals responded to a Gaussian
law: SNR∼ N(11, (√2.5)2[dB]).
2.3.2. Synthesis of synthetic directional signals
Analysis of the envelope of rectiﬁed directional signal showed the presence
of four peaks, which were sorted in order 2143 inside the periodic patterns.
The synthesis of such a signal must account for these characteristics. Equa-
tion 3 describes the synthetic signal analytically,
xB(t) =


b(t) +
4∑
i=1
Mi sin
(
2πfi(θ +
Ti
2
)
)
RectTi (θ), ∀t ∈ [0, Tm]
b(t), ∀t ∈ (Tm, Ts]
(3)
where b(t) is the noise, Mi the peak amplitudes, fi = 1/(2Ti) the peak
frequencies, RectTi(θ) the unit rectangular function, centered on Tci with
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width Ti and θ = t − Tci, Tm the pattern duration and Ts the synthetic
signal period. We set a constant interval Ts between the highest peaks of
two consecutive patterns of the synthetic signal, as illustrated in Figure 3.
We also chose the pattern period Tm as 50% of the synthetic cardiac cycle
period Ts, since it varies between 40-60% [21].
Using equation 3 we generated two synthetic noisy envelopes correspond-
ing to the envelopes of rectiﬁed directional signals. The envelope of the non-
directional synthetic signal was modeled using equation 1, being the sum of
the envelopes of the both directional synthetic signals. In order to simplify
our study, only xB(t) was calculated, xF (t) being a delayed version of xB(t).
To simulate realistic signals, we introduced a delay τ between the directional
components:
xF (t) = xB(t− τ), (4)
where xF (t) and xB(t) are the envelopes of rectiﬁed directional signals.
2.4. The Estimators
In this section we describe the estimators used in our study. Each estima-
tor was denoted by Ei, i = 1 . . . 8, as illustrated in Figure 4. Each estimator
was characterized by a signal xF (t) or xB(t) or xe(t), and an estimation
algorithm that used autocorrelation or cross-correlation.
The existing devices on the market currently use the envelope xe(t) and
autocorrelation or cross-correlation. The estimators that used these conﬁgu-
rations are E7 and E8. The mathematical expressions of the autocorrelation
and cross-correlation are given in [22] and are reported thereafter by equa-
tions (5) and (6):
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Figure 4: Principle of fetal heart rate detection for a single Doppler signal
acquired using one transducer and one channel. xF and xB represent the
envelopes of the rectiﬁed directional signals, while xe is the envelope of the
rectiﬁed non-directional signal. I1, I2 are the autocorrelation and cross-
correlation respectively.
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I1(t, k) =
1
W
W−|k|−1∑
n=0
x(t, n) · x(t, n + k); (5)
I2(t, k) =
1
W
W−1∑
n=0
x(t, n) · x(t, n + k), (6)
where W is the size of the analyzing window, t the time for which the esti-
mator is computed, k the lag, and x(t) represents one of the analyzed signals
(xF (t), xB(t) or xe(t)).
We tested other estimators (E1 . . . E6) which used directional signals xF (t)
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and xB(t), together with I1 or I2.
2.4.1. Algorithm
The algorithm to estimate the fetal heart rate was the same for all three
signals (xe(t), xF (t) and xB(t)). The steps of the algorithm were:
1. take a window size W of the signal xe(t), xF (t) or xB(t);
2. compute I1 or I2 of the window W ;
3. calculate intervals between two consecutive peaks of I1 or I2, using the
peak positions detected using an empirical threshold;
4. average the consecutive intervals of I1 or I2 if the heart rate variation
is not in excess of 35 bpm [13]; otherwise no heart rate.
2.4.2. Fusion
For the E2 and E5 estimators, the two values of the fetal heart rate
estimated on both signals xF (t) and xB(t) were fusioned. The estimate on
the two signals was achieved using I1, or I2. The fusion rule we used is:
• if the heart rate was detected on a single signal, the fusioned value took
this value;
• if the heart rate was detected on both signals, the fusioned value was
the average of the two values.
Note that in contrast to Kret’s study [16], we fusioned the fetal heart
rates estimated on both directional Doppler signals, while Kret’s technique
is based on fusion of fetal heart rate estimations computed after discrete
wavelet decomposition of the envelope of directional Doppler signal. Since
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Kret’s technique was applied only for continuous Doppler signals, it was not
considered in our study.
2.4.3. Elimination of outliers
To eliminate outlier estimates associated with estimator dysfunction, we
introduced a post-processing step. This post-processing step was applied
only in the case of real signals. An estimate was considered to be outlier if
it lay outside of the statistic computed from 40 previous estimates, or if it
diﬀered by 35 bpm between two consecutive analyzing windows.
3. Results
To ﬁnd the best estimators and the conditions in which to use them, we
performed a series of simulations and experiments. Using simulations, we
sought conﬁgurations that ensured a bias of less than 0.25 bpm, the highest
detection probability and the lowest false alarm probability. Experimentally,
we sought the best conﬁguration for optimal use of the estimator.
3.1. Simulated signals
We present the results from two types of simulation. In the ﬁrst series of
simulations we sought parameter settings that ensured the desired accuracy.
In the second series of simulations we evaluated the achievement of each
estimator in terms of probability.
3.1.1. Optimal parameter settings
The results presented in Tables 1 and 2 were obtained for synthetic signals
of 30 s. The parameters that varied in our analysis were: the periodicity of the
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signal Ts, the SNR, the window size W and the delay τ . We varied the signal
periodicity Ts between 1000 and 250 ms. These values corresponded to the
standard range of exploration (60-240 bpm) of the diﬀerent fetal monitors.
The SNR range varied between 0 and 14 dB, in order to include our measured
SNR values on the real signals, and in order to take into account the worst
cases. The range size of W varied between 512 and 4096 ms. The highest
fetal heart rate could be obtained with a window size of 512 ms, while we
limited the maximal window to 4096 ms to reduce computation time. Finally,
the delay τ was made to vary between 0 and 20 ms because the QRS duration
(the time between outward and return movement of the heart) is 20 ms [23].
Table 1 presents the results provided by the estimators that used the
autocorrelation. For every heart rate we sought the smallest SNR for which
there was a size W that ensured the accuracy of 0.25 bpm.
We obtained W = 4096 ms and SNR ≥ 0.6 dB. On the other hand,
for the cross-correlation in Table 2 we showed that there was no size which
ensured the desired accuracy, whatever the SNR or the frequency.
To test the estimator robustness regarding the increasing complexity of
the simulated signals, we varied the delay τ in equation 4. The results derived
from Table 1 showed that for the envelope signal (the estimator E7) accuracy
was no longer achieved for certain frequencies, but it still was for directional
signals.
To summarize, these ﬁrst results showed the superiority of autocorrela-
tion compared to cross-correlation, and the superiority of the envelope of
directional signals compared to that of non-directional signals. We therefore
recommend the use of autocorrelation and the estimators (E1, E2 and E4)
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based on it.
3.1.2. Probability achievements of estimator
In this study the achievements of estimators we wanted to compute were
detection probability and false alarm probability. Heart rates were evaluated
every 250 ms from noisy signals with the size W = 4096 ms. Detection
probability was computed with the equation: PD = Nd/(Nn +Nd), where
Nd was the number of detections and Nn the number of non-detections. The
estimates of simulated heart rate were considered as false alarms if they did
not ensure the expected accuracy. The ﬁnal detection probability and false
Table 1: SizeW required to reach 0.25 bpm accuracy with the autocorrelation
(I1). The SNR needed to be greater than 0.6 dB.
Frequencies [bpm]
60 75 100 120 150 200 240
τ
=
0
m
s
E4 4096 3584 3584 4096 4096 3584 4096
E1 4096 3584 3584 4096 3584 3584 4096
E7 4096 3584 3584 4096 4096 3072 4096
E2 4096 3584 3584 4096 3584 4096 3584
τ
=
20
m
s
E4 4096 3584 3584 4096 4096 3584 4096
E1 4096 4096 3584 4096 4096 3584 4096
E7 -
a -a 4096 4096 4096 4096 4096
E2 4096 4096 4096 4096 3584 3584 3584
ano size ensured accuracy
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alarm probability were evaluated as the average of 30 values. Each value
was determined after the analysis of a noisy signal of 30 s. The average
detection probability and the average false alarm probability had converged
to the highest value, and to the lowest value, respectively. This convergence
was reached for a minimum value of SNR of 6 dB.
The results of this second series of simulations are presented in Table 3
for W = 4096 ms and SNR ≥ 6 dB. Note that the results showed in bold
italics did not ensure the accuracy of 0.25 bpm.
The results in Table 3 showed that estimators based on autocorrelation
Table 2: Size W required to reach 0.25 bpm accuracy with the cross-
correlation (I2). No size ensured this accuracy whatever the frequency or
SNR.
Frequencies [bpm]
60 75 100 120 150 200 240
τ
=
0
m
s
E6 -
a -a 3584 -a 3072 4096 3584
E3 -
a -a 3584 -a 4096 3584 3584
E8 -
a -a 3584 -a 3584 3584 3584
E5 -
a -a 3584 -a 4096 3584 3073
τ
=
20
m
s
E6 -
a -a 3584 -a 3072 4096 3584
E3 -
a -a 3584 4096 3584 3584 3584
E8 -
a -a 4096 -a 3584 4096 4096
E5 -
a -a 3584 -a 3584 3584 3072
ano size ensured accuracy
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Table 3: Estimator achievements based on autocorrelation (I1) and cross-
correlation (I2) in terms of detection probability (PD) and false alarm prob-
ability (PFA). The results were obtained for W = 4096 ms and SNR ≥ 6
dB. The results in bold italics indicate that accuracy was not ensured.
Frequencies [bpm]
60 75 100 120 150 200 240 Mean
I1
E4
PD [%] 100 100 92.85 89.28 100 100 100 97.44
PFA [%] 0 0 7.14 0 3.57 0 0 1.53
E1
PD [%] 100 100 92.85 89.28 100 100 100 97.44
PFA [%] 0 0 7.14 0 3.57 0 0 1.53
E7
PD [%] 100 100 92.85 89.28 100 100 100 97.44
PFA [%] 0 0 7.14 0 3.57 0 0 1.53
E2
PD [%] 100 100 92.85 89.28 100 100 100 97.44
PFA [%] 0 0 7.14 0 3.57 0 0 1.53
I2
E6
PD[%] 100 100 100 100 100 100 100 100
PFA[%] 57.14 39.28 0 7.14 0 0 0 14.79
E3
PD[%] 100 100 100 100 100 100 100 100
PFA[%] 57.14 39.28 0 7.14 0 0 0 14.79
E8
PD[%] 100 100 100 100 100 100 100 100
PFA[%] 57.14 39.28 0 7.14 0 0 0 14.79
E5
PD[%] 100 100 100 100 100 100 100 100
PFA[%] 57.14 39.28 0 7.14 0 0 0 14.79
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(E1, E2, E4, E7) had an average false alarm probability of 1.5%, while those
based on cross-correlation (E3, E5, E6, E8) presented a higher average false
alarm probability of approximately 14.8%. The 97.5% average detection
probability of estimators based on autocorrelation was slightly lower than
that of estimators based on cross-correlation, which was 100%. Finally, when
accuracy was reached, the estimators based on autocorrelation were generally
better than those based on cross-correlation, even if the average false alarm
probability was not zero.
Imposing a zero false alarm probability, Figure 5 shows the accuracy
corresponding to diﬀerent values of SNR. The results derived from Figure
5 showed that the false alarm probability was ensured for a SNR ≥ 2 dB
(below the SNR measured on real signals) and for an accuracy of 0.8 bpm for
autocorrelation. In the case of cross-correlation and directional signals we
obtained an accuracy of 4 bpm, whereas for a non-directional signal it was 6
bpm.
Finally, to ensure an accuracy of 0.25 bpm or a zero false alarm prob-
ability, we recommend the autocorrelation calculated on directional signals
(whether using fusion or not).
3.2. Results obtained on real signals
We recorded 580 minutes for the analysis of real Doppler signals. We se-
lected areas where signals had the signature of cardiac activity. The achieve-
ments on these signals were evaluated on the envelopes of both the rectiﬁed
non-directional and the directional signals. Because of the a priori lack of
knowledge of the fetal heart rate in real fetal monitoring, the only param-
eter that could be considered was the detection probability. The detection
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Figure 5: Accuracy necessary to obtain a zero false alarm probability for a
SNR ∈ [0, 14dB] and for diﬀerent signals (xF , xB, xe).
probability was evaluated for each estimator. All estimators were evaluated
using a size of W = 4096 ms.
The results obtained for all the signals are presented in Table 4. The
estimators based on directional signals (E1, E4, E3, E6) provided a higher
detection probability compared to those which used non-directional signal
(E7, E8). In the case of directional signals, the results of autocorrelation and
cross-correlation were close, but slightly better for autocorrelation. This re-
sult conﬁrmed the results obtained by simulations. We therefore recommend
the use of estimators based on autocorrelation calculated on the directional
signals (E1, E4).
Using the fusion method we improved the average detection probability.
The average detection probability of the estimator E2 was 95.5%. Using the
20
fusion method, the detection probability increased to about 7% compared to
directional signals, and to about 14% compared to non-directional signals.
Figure 6 presents the fetal heart rate detected with estimators based on
autocorrelation. The Doppler signal was received with the second transducer
on the fourth channel. Detection rates were 94.4% for estimator E4, 92.0% for
estimator E1, 84.2% for estimator E7, and 98.8% for fusioned heart rate E2.
Using the estimator E2 based on the fusion of two estimates, the detection
probability increased by 4.3% and 6.7% compared to estimators that used
directional signals independently (E1, E4 respectively).
Note that the fetal heart rates shown in Figure 6 present outliers, which
correspond to a malfunctioning of the estimator. The outliers were not com-
pletely eliminated by the fusion. To reduce the outliers, we developed an
additional post-processing stage. This post-processing recalculated the suc-
Table 4: Detection probability of the estimators for W = 4096 ms. I1 and
I2 are the autocorrelation and the cross-correlation, respectively. xB, xF are
the envelopes of rectiﬁed directional signals, while xe is the envelope of the
rectiﬁed non-directional signal. Fus indicates the fusion estimator.
Detection Probability
I1 I2
xB 88.50% (E4) 88.43% (E6)
xF 86.63% (E1) 84.79% (E3)
xe 81.79% (E7) 75.05% (E8)
Fus 95.48% (E2) 94.93% (E5)
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Figure 6: Fetal heart rate calculated over 30 minutes with E4, E1, E7 and
E2, respectively.
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Figure 7: Fetal heart rate recalculated with outlier post-processing stage,
using E4, E1, E7 and E2, respectively.
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cessive values which diﬀered by 35 bpm, and the values of fetal heart rate
that were outside the statistical rate calculated on a past period. The post-
processing stage did not alter the detection probability. We found a rate of
outliers of around 0.04–0.05%. Figure 7 presents the fetal heart rate after
the additional processing. We checked that the outliers were eliminated.
4. Discussion
In this study, we focused on diﬀerent settings of the estimators (window
size, delay) that ensured a fetal heart rate estimation with a maximum au-
thorized error of 0.25 bpm. We found in simulation that only estimators
based on autocorrelation and directional signals could ensure such accuracy.
The size necessary in this case was W = 4096 ms.
In the case of real signals, the only parameter that could be quantiﬁed
was the detection probability. Since in our study the estimated SNR on the
real signals was greater than the threshold of 6 dB (deduced on simulated
signals) required to reach the desired accuracy, a denoising ﬁlter was not
necessary. However, in cases of a SNR lower than 6 dB, a denoising process
(Wiener, wavelet) could be introduced.
Using a size W of 4096 ms, we quantiﬁed the detection probability. We
found that the estimators that used autocorrelation (E1, E2, E4) had a de-
tection probability slightly higher than those using cross-correlation. We
therefore recommend the use of estimators based on autocorrelation.
From this study, we were able to consider diﬀerent cases, i.e. those that
do not require a precise estimate of the fetal heart rate and those for which
such accuracy is critical.
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For the ﬁrst case, the accuracy of fetal heart rate estimation is not im-
portant but the false alarm probability should be as low as possible. For
example, if the goal of a monitoring system is just to verify that the fetal
heart rate is in the normal interval (110-160 bpm), a small accuracy is not
needed. In this case an accuracy of 0.8 bpm is suﬃcient. Our computations
showed that for an accuracy of 0.8 bpm, we can ensure a zero false alarm
probability during the zones where the rhythm is quasi constant.
For the second case, an accuracy of 0.25 bpm is required for a system for
which the goal is not only to estimate the heart rate, but also to evaluate
the fetal wellbeing. Our study shows that for this type of system the false
alarm probability may be slightly higher than zero. It is important to note
that this accuracy was guaranteed for the quasi constant heart rate. This is
not a constraint for such a system, since to predict the suﬀering state of the
fetus, the variability of fetal heart rate must be evaluated in these zones.
5. Conclusions
Using a statistical model, we simulated several fetal heart rate values.
Our simulations showed that only estimators based on autocorrelation and
directional signals ensured the 0.25 bpm accuracy for all tested frequencies.
Estimators based on cross-correlation could not ensure such accuracy. To
reach this degree of accuracy it was necessary to use an analysis window of
4096 ms and to have an SNR higher than 6 dB.
Applied to real signals, the estimators based on autocorrelation provided
a detection probability close to those of estimators based on cross-correlation,
and the most eﬃcient of these estimators were those that used directional
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signals (E1, E2, E4).
A 7% increase in detection probability in comparison with estimators
based on individual directional sinals was possible when we fusioned the two
heart rates calculated on the directional signals. The detection probability of
estimator based on the fusion method was higher with 14% than estimator
based on non-directional signal. When fusion was used, both signals was
processed in parallel, thus doubling the number of operations.
The good achievements of our estimator based on fusion suggest that it
can be adapted to multi-transducer, multi-channel conﬁgurations.
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Appendix A. Calcul of accuracy
The normal fetal heart rate is in the interval 110-160 bpm. The time
interval that correspond to these values is 545.45-375 ms. A varaibility of
4 ms value is obtained if the time intervals of two consecutives heart beats
form an arithmetic progression with ratio of 4 ms. For example, if in the
time interval of normal heart beats we chose the arithmetic progression T
= 545.45, 541.45, . . ., 377.45 ms with a ratio of 4 ms, the corresponding
heart rates of these intervals are simply obtained by the relation HR[bpm]
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= 60000/T[ms]. We obtain the set HR: 110, 110.81, . . ., 158.96 bpm. A
fetal heart rate system capable to mesure a 4ms variability must compute
the values of this set. The lowest diﬀerence in this set is 0.81 bpm which
correspond to the heart rate of 110 bpm. A similar reasoning for 2.6 ms leads
to a diﬀerence of 0.52 bpm.
Appendix B. Statistical parameters of directional signals
The statistics calculated on the directional signals are summarized in
Table B.1.
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Table B.1: Statistics evaluated using patterns (2143): Mi represents the
statistics of the maxima, where i = 1 . . . 4, dP1P2, dP2P3, dP3P4 represent
the diﬀerences between the positions of two adjacent maxima over time;
dM2M1, dM1M4, dM4M3 represent statistical diﬀerences between two adja-
cent maxima over time, T represents the statistics of the peak durations. We
found that the statistics of the four peaks of Ti, i = 1 . . . 4 were identical.
Law
Gaussian Uniform
M1 89.06 ± 31.48
M2 69.70 ± 21.84
M3 54.80 ± 19.21
M4 36.28 ± 18.28
dM2M1 [5 - 50]
dM1M3 [5 - 50]
dM3M4 [5 - 40]
dP1P2 41.50 ± 18.18
dP2P3 92.92 ± 27.76
dP3P4 47.81 ± 30.09
T [ms] [25 - 45]
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Résumé : Cette thèse s’inscrit dans le domaine biomédical, à l’interface entre l’instrumentation et le traitement du signal. L’objectif
de ce travail est d’obtenir, grâce à une mélange de diﬀérentes informations, un monitorage de l’activité du fœtus (rythme cardiaque et
mouvements fœtaux) pour apprécier son état de bien-être ou de souﬀrance, et ceci aux diﬀérents stades de la grossesse.
Actuellement, les paramètres qui caractérisent la souﬀrance fœtale, issus du rythme cardiaque et des mouvements fœtaux, sont
évalués par le médecin et ils sont réunis dans le score de Manning. Deux inconvénients majeurs existent : a) l’évaluation du score est
trop longue puisqu’elle dure 1 heure ; b) il existe des variations inter et intra-opérateur conduisant à diﬀérentes interprétations du bilan
médical de la patiente.
Pour s’aﬀranchir de ces désavantages nous évaluons le bien-être fœtal d’une façon objective, à travers le calcul d’un score. Pour
atteindre ce but, nous avons développé une technologie ultrasonore multi-capteurs (12 capteurs) permettant de recueillir une soixantaine
de (paires de) signaux Doppler en provenance du cœur, des membres inférieurs et supérieurs.
Dans cette thèse notre première contribution s’appuie sur la mise en œuvre de nouveaux algorithmes de détection du rythme car-
diaque (mono-canal et multi-canaux). Notre deuxième contribution concerne l’implémentation de deux catégories de paramètres basés sur
le rythme cardiaque : a) la classes des paramètres « traditionnels » utilisés par les obstétriciens et évalués aussi dans le test de Manning
(ligne de base, accélérations, décélérations) ; b) la classe des paramètres utilisés par les cardiologues et qui caractérisent la complexité
d’une série temporelle (entropie approximée, entropie échantillonnée, entropie multi-échelle, graphe de récurrence, etc.).
Notre troisième contribution consiste également à apporter des modiﬁcations notables aux diﬀérents algorithmes du calcul des mou-
vements fœtaux et des paramètres qui en découlent comme : le nombre de mouvements, le pourcentage du temps passé en mouvement
par un fœtus, la durée des mouvements.
Notre quatrième contribution concerne l’analyse conjointe du rythme cardiaque et des mouvements fœtaux. Cette analyse nous
conduit alors à l’identiﬁcation de diﬀérents états comportementaux. Le développement ou le non-développement de ces états est un indi-
cateur de l’évolution neurologique du fœtus. Nous proposons d’évaluer les paramètres de mouvements pour chaque état comportemental.
Enﬁn, notre dernière contribution concerne la mise en œuvre de diﬀérents scores et des classiﬁcations qui en découlent.
Les perspectives directes à donner à ce travail concernent l’intégration des scores ou paramètres les plus pertinents dans un dispositif de
surveillance à domicile ou bien dans un dispositif de monitorage clinique.
Mots clés : Rythme cardiaque fœtal, estimateur, corrélation, fusion, complexité, entropie approximée, entropie multi-échelle, classiﬁ-
cation, analyse en composante principale
Abstract : This thesis is in the biomedical ﬁeld, at the interface of the instrumentation and signal processing. The objective of this
work is to assess the fetal parameters (fetal heart rate and fetal movements) and the fetal well-being for diﬀerent stages of pregnancy
using a mixture of fetal parameters.
In our days, the parameters derived from heart rate and fetal movements that characterize the fetal distress are assessed by the
physician and uniﬁed in the score of Manning. Two major disadvantages of Manning’s score exist: a) the assessment of the score is time
consuming; b) there are variations inter and intra operators leading to diﬀerent interpretations of the patient’s medical record.
To overcome these disadvantages we assess the fetal well-being objectively, by computing an automatique/electronic score. To
achieve this goal, we developed an ultrasonic multi-sensor unit with 12 sensors allowing to collect sixty (pairs) Doppler signals from the
heart, lower and upper limbs.
In this thesis our ﬁrst contribution is based on the implementation of new algorithms for detecting fetal heart rate from one single
channel and several multi-channel. Our second contribution concerns the implementation of two categories of parameters based on heart
rate: a) the classes of “traditional” parameters used by obstetricians and also evaluated in the test of Manning (baseline, acceleration,
deceleration) b) the class of the parameters used by cardiologists and characterize the complexity of a time series (entropy, approximated,
sampled entropy, entropy multi-scale graph of recurrence, etc.).
Our third contribution was to make signiﬁcant changes to the algorithms of calculation of fetal movements and the resulting param-
eters as: the number of movements, the percentage of time spent in motion by a fetus, the duration of movement.
Our fourth contribution was the joint analysis of fetal heart rate and fetal movements. This analysis leads to the identiﬁcation of
diﬀerent behavioral states. Development or non-development of these states is an indicator of fetal neurological development. We propose
to evaluate the parameters of movement for each behavioral state.
Our ﬁnal contribution concerns the implementation of diﬀerent scores and classiﬁcations.
The new directions concerning this work are to integrate the diﬀerent electronic scores and the most discrminative parameters in a
monitoring device which permit a home or a clinical monitoring.
Keywords : fetal heart rate, estimator, correlation, fusion, complexity, approximate entropy, multi-scale extropie, classiﬁcation,
principale composante analysis
